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1. Einleitung 

1.1 Einführung in die Problemstellung 

Verletzungen und Zerstörungen des Knochens bedurften seit jeher einer Versorgung. 

Über viele Jahrhunderte standen jedoch nur Krücken oder hölzerne Prothesen zur 

Verfügung. Erst in den letzten Jahrzehnten gelang es, durch die Entwicklung 

geeigneter Werkstoffe zur Herstellung von Osteosynthese-Implantaten (Metalle, 

Kunststoffe, Keramiken, usw.) sowie die Vervollkommnung der Operationsverfahren 

die körpereigenen Selbstheilungskräfte entscheidend zu unterstützen (Van der Elst et 

al. (1991), Katthagen (1986)). So wurde es möglich, nach operativer Versorgung von 

Knochenverletzungen unter anatomischen und funktionellen Gesichtspunkten gute 

Ergebnisse zu erzielen. 

Bei den heute üblichen Implantaten für die operative Stabilisierung gebrochener oder 

zerstörter Knochen handelt es sich um Platten, Schrauben, Drähte, Marknägel, äußere 

Fixationssysteme (Fixateur externe) und Prothesen unterschiedlicher Größe, 

Konfiguration und Designs. In der Regel sind sie aus rostfreiem Stahl, Reintitan oder 

Titanlegierungen hergestellt. Ihre Funktion besteht darin, nach einer 

Kontinuitätsunterbrechung des Knochens, z. B. bei einer Fraktur mit resultierender 

Instabilität, nach erfolgter operativer Einrichtung der Knochenfragmente die 

Instabilität im Gesamtgefüge des Knochens so lange zu kompensieren, bis nach 

erfolgter Heilung des Knochens dieser aus sich heraus den funktionsdynamischen 

Belastungen standhält. Mit der sicheren Heilung des Knochens meistens nach 8 - 16 

Wochen hat das Osteosynthese-Implantat seine Aufgabe erfüllt, ist überflüssig 

geworden und könnte entfernt werden. 

Implantate aus rigiden Materialien haben allerdings einige entscheidende Nachteile: 

Metallimplantate unterliegen der Korrosion. Die lokale Freisetzung von Ionen in die 
Implantatumgebung begünstigt besonders bei rostfreiem Stahl gegenüber 
Reintitan, das eine gute Korrosionsresistenz besitzt und dessen Reaktionsprodukt 
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als Titanoxyd zwar im Gewebe löslich ist, aber nicht in Ionen zerfällt, das Auftreten 
entzündlicher und sogar toxischer Reaktionen (Gogolewski (1990), Törmälä et al. 
(1991)). Der Patient ist dadurch hinsichtlich einer Sensibilisierung gegenüber 
entsprechenden Metallen gefährdet. Hier sind besonders die Kobald-Crom-Nickel-
Legierungen zu nennen. Daraus können sich immunologische Reaktionen auf das 
Implantatmaterial ergeben (Hofmann (1990), Lob (1990)). Wenngleich die gute 
Biokompatibilität von Vanadium enthaltenden Titanlegierungen belegt ist (Goldring 
et al. (1990), Kanematu et al. (1990), Lowenberg et al. (1991)), läßt sich dennoch 
bei langer Exposition durch Schwermetallionen eine Zell- und Gewebeschädigung 
nicht gänzlich ausschliessen (Kawahara und Nakamura (1968), Chakraborty et al. 
(1998)). Niob oder Tantal enthaltende Titanlegierungen könnten bezüglich der 
Organverträglichkeit Vorteile aufweisen (Vecsei et al (1995)). 

Der Elastizitätsmodul von rostfreiem Stahl ist 7-10mal höher als der des kortikalen 
Knochens. Selbst bei den neuerdings viel propagierten Titanlegierungen ist es 
noch dreimal höher (ACER-Produktinformation, Entenmann (1990)). Da es unter 
einer derartigen rigiden Osteosynthese an natürlicher Stimulation der 
Knochenregeneration durch Belastung mangelt, wird in der Literatur diskutiert, 
daß dies zu verstärktem lokalen Knochenabbau mit Ausdünnung der kortikalen 
Knochenstruktur und verminderter Knochenneubildung im Frakturbereich führt 
(Axelson et al. (1988), Smitt und Polistina (1969), Hofmann (1995), Laftman et al. 
(1989), Woo et al. (1976), Woo et al. (1977)). Diesen Vorgang bezeichnet man als 
„stress-protection". Während eine frühe temporäre Osteoporose als Folge einer 
gestörten Blutzirkulation unter einem Implantat für den Fall z.B. einer großen 
Plattenauflagefläche diskutiert wird, ergibt sich als Langzeiteffekt unter dem 
belassenen Osteosynthese-Implantat über die Frakturheilung zeitlich 
hinausreichend eine diffuse Schwächung der Knochenstruktur (Törmälä et al. 
(1991)). Nach Entfernung des Osteosynthese-Implantates besteht dann trotz 
Knochenheilung ein erhöhtes Risiko für eine Refrakturierung (Brinker et al. 
(1984)).

Ein weiterer operativer Eingriff zur Entfernung der Mehrzahl der Osteosynthese-
Implantate erscheint aus o.g. Gründen unumgänglich (Hofmann (1995)). Dieser 
Zweiteingriff bringt für den Patienten ein erneutes operatives und 
anästhesiologisches Risiko mit sich und bedeutet für die Solidargemeinschaft 
aufgrund der erneuten Operation und der durch sie verursachten Morbidität 
zusätzliche finanzielle Kosten. 

Bei einer Osteosynthese im Gelenkbereich mit z.B. Refixation osteochondraler 
Fragmente darf das Implantat die Knorpeloberfläche nicht überragen, um eine 
sekundäre Schädigung der korrespondierenden Gelenkfläche zu vermeiden. Durch 
Volumenabnahme des Gelenkknorpels im Rahmen des physiologischen 
Alterungsprozesses kann ein anfangs im Knorpelniveau platziertes permanentes 
Implantat die Oberfläche überragen und noch nach Jahrzehnten eine 
Knorpelschädigung verursachen. Dann ist eine Arthrotomie zur Entfernung der 
Implantate mit all ihren Risiken für das Gelenk (z.B. Verwachsungen mit 
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Bewegungseinschränkung, Narbenbildung, Störung der Propriozeption und 
Infektionsgefahr) unumgänglich. 

Somit lag nahe, Osteosynthese-Materialien zu entwickeln, die einerseits einen 

frakturierten Knochen ausreichend zu stabilisieren vermögen und andererseits die 

zuvor genannten Nachteile herkömmlicher Materialien nicht aufweisen. 

An ein solches „ideales“ Osteosynthese-Material wären folgende Anforderungen zu 

stellen:

Es sollte biokompatibel und vollständig resorbierbar, d.h. auf physikalischem oder 
enzymatischem Wege abbaubar sein. Dabei sollte die lokale „Clear-Kapazität" des 
Weichgewebslagers oder des Knochens der Menge pro Zeiteinheit anfallender 
Abbauprodukte des Implantates entsprechen (Hofmann (1995), Hoffmann et al. 
(1997)).

Der Vorgang der Degradation mit entsprechender Festigkeitsabnahme des 
Implantates sollte dem zunehmenden Stabilitätszuwachs des unter der 
Osteosynthese heilenden Knochens angepaßt sein. Denkbar wären somit die 
verschiedensten Materialien für unterschiedliche Einsatzbereiche (Hofmann 
(1995)). Auch der Zeitpunkt der Festigkeitsabnahme könnte für die lokalen 
Bedürfnisse der auf den Knochen übertragenen Belastung dadurch beeinflusst 
werden, daß von extrakorporal der Beginn der Degradation z.B durch die 
Anwendung von Mikrowellen oder Ultraschall induziert wird. 

Die Steifigkeit des Materials sollte der des heilenden Knochen nahe kommen, um 
einer sich entwickelnden Knochenatrophie vorzubeugen (Axelson et al. (1988), 
Smitt und Polistina (1969), Hofmann (1995), Laftman et al. (1989), Woo et al. 
(1976), Woo et al. (1977)). 

Zu fordern wäre die kommerzielle Herstellung des Materials mit hoher 
reproduzierbarer Reinheit, die die Weiterverarbeitung zu Platten, Schrauben, 
Nägeln etc. sowie deren Lagerung und Sterilisation ohne Materialveränderung oder 
Veränderung deren chemischer oder physikalischer Eigenschaften gewährleistet 
(Gogolewski (1990)). 

Um die Knochenbruchheilung zu beschleunigen oder bei ihrer Gefährdung zu 
gewährleisten, wäre die Zugabe von Wachstumsfaktoren oder Antibiotika 
wünschenswert. Diese würden dann aus dem zunehmend degradierenden 
Implantat freigesetzt und mit hoher Konzentration lokal am Ort des Bedarfes 
wirken (Michaeli et al. (1998)).
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Biodegradable Materialien haben sich als Nahtmaterial über Jahrzehnte in den 

verschiedenen operativen Fachdisziplinen der Medizin bewährt. Daß sich die 

chemischen Grundsubstanzen der Nahtmaterialien grundsätzlich auch zur Herstellung 

von Osteosynthese-Implantaten eignen, konnten Smitt und Polistina (1969), Cutright 

(1971) und Getter et al. (1972) bereits vor über 30 Jahren zeigen. Ob sich die 

bekannten biodegradablen Materialien jedoch, zu Implantaten verarbeitet, als 

biokompatibel und den mechanischen Belastungen gewachsen erweisen, bedarf 

weiterer klinischer und experimenteller Studien und gab Anlaß zu den hier 

vorgestellten Untersuchungen.  

Die vorliegende Arbeit stellt die im Tierexperiment erarbeiteten histomorphologischen 

Veränderungen des Knochen- und Weichteilgewebes nach einer 

Wirbelkörperosteotomie unter einer biodegradablen Platten- und 

Schraubenosteosynthese aus Polylactid dar und nimmt zur Biokompatibilität des 

Materials Stellung. Im zweiten Teil der Arbeit wird durch eine retrospektive klinische 

Studie beim Menschen der Bezug zwischen den ermittelten Daten zum 

Degradationsverhalten des Polymers im Tierversuch und der klinischen Praxis 

hergestellt.

1.2 Allgemeine Grundlagen des Knochenaufbaus und der  
 Knochenheilung 

Zwei Typen von Knochen werden auf mikroskopischem Level unterschieden. 

Faserknochen oder Geflechtknochen ist beim Embryo und Neugeborenen sowie im 

Frakturkallus zu finden. Er wächst schnell und bildet vor allem Knochenbälkchen, 

wodurch bei der Knochenbruchheilung rasch größere Spalten und Hohlräume 

aufgefüllt werden. Er ist gekennzeichnet durch eine scheinbar ungeordnete 

Faserstruktur und uneinheitliche Mineralisierung (Kaplan et al. (1994)). Im Gegensatz 

dazu ist der lamelläre Knochen ausgereift mit streng geordneter Faserstruktur der 

Kollagenfibrillen. 
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Während beim kortikalen Knochen das Osteon oder Havers’sche System als komplexe 

Knochenstruktur um ein zentrales Blutgefäß typisch ist, stellt das Trabekel die 

charakteristische Untereinheit des spongiösen Knochens dar. Die Anordnung der 

genannten Untereinheiten ist ausschlaggebend für die mechanischen Eigenschaften 

des Knochens. Der durch eine hohe Geschwindigkeit des Knochenumbaus 

gekennzeichnete spongiöse Knochen kann bevorzugt Scher- und Druckkräfte 

neutralisieren. Der kortikale Knochen ist demgegenüber ausgerichtet Torsions- und 

Biegekräften zu widerstehen. 

Bei der Frakturheilung werden grundsätzlich eine direkte (früher: primäre) und eine 

indirekte (früher: spontane oder sekundäre) Knochenheilung unterschieden 

(Willenegger et al. (1971), Lane (1913), Krompecher (1937)). In Analogie zur 

primären Heilung der Haut erfolgt bei der direkten Knochenbruchheilung die 

knöcherne Verbindung der Knochenfragmente direkt ohne fibröse oder chondrale 

Zwischenstufen oder Kallusbildung (Perren und Cordey (1977)). Ausreichende 

mechanische Stabilität ist unabdingbare Voraussetzung. Bei dieser Form der 

Knochenbruchheilung werden drei Formen als Kontakt-, Spalt- und Brückenheilung 

unterschieden.

Die Kontaktheilung erfordert einen unmittelbaren Kontakt der Bruchflächen bei hoher 

Stabilität und mechanischer Ruhe. Die Bruchflächen werden durch Osteone 

miteinander verbunden. Durch die Bildung eines Havers'schen Systems, der 

Baugrundlage des lamellären Knochens im kortikalen Abschnitt, ähnelt dieser Vorgang 

dem physiologischen Knochenumbau. Stürmer et al. (1985) konnten in 

histomorphologischen Untersuchungen nach Plattenosteosynthese beim Menschen 

nach makroskopisch fugenloser operativer Reposition der Fraktur zeigen, daß weniger 

als 10% der Frakturflächen direkten Kontakt untereinander aufweisen.  

Sehr viel häufiger kommt es daher bei Verbleib eines unter 0,2 mm breiten 

Frakturspaltes zur Spaltheilung (Stürmer et al. (1985)). Nach der Vaskularisation des 

Spaltes vom Periost und Endost her bilden sich Osteone parallel zu den Bruchflächen 

aus. Unter ausreichender mechanischer Ruhe tritt eine Umstrukturierung der Osteone 
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in axialer Richtung der Fragmente mit knöcherner Heilung entsprechend der 

Kontaktheilung auf (Rahn et al. (1971), Schenk und Willenegger (1963)).

Bei der Brückenheilung schließlich zeigt sich eine nur unvollständige Verbindung der 

Fragmente durch einzelne lamelläre Knochenbrücken (Stürmer (1987)). 

Die natürliche Knochenheilung nach Fraktur und Osteotomie ohne Osteosynthese wird 

als indirekte Knochenheilung bezeichnet. Sie erfolgt durch das regionale 

Granulationsgewebe, welches durch die mechanische und biomechanische Wirkung 

des Knochentraumas angeregt wird. Dabei kommt wahrscheinlich neben 

interfragmentären Mikrobewegungen (Stürmer et al. (1997)) und lokalen 

nekrobiotischen Stoffwechselprodukten dem Frakturhämatom eine morphogenetische 

Rolle zu (Wray (1964)). Die Heilung des Knochens erfolgt über den Kallus, welcher mit 

zunächst retikulär-fibröser, dann kartilaginärer und schließlich ossärer Differenzierung 

während mehrerer Wochen die phylo- und ontogenetische Entwicklungsstufen der 

Stützgewebsbildung nachvollzieht. Bei diesem Prozess sind auch biomechanische 

Momente wie das Erfordernis ausreichender Ruhigstellung von Bedeutung. 

Entsprechend der mechanischen Wertigkeit des Knochengewebes tritt eine 

zunehmende Stabilisierung ein, wobei neben dem interfragmentären Kallus besonders 

einer parossalen spindelförmigen, die Frakturenden muffenartig übergreifenden 

Kallusmanschette zentrale Bedeutung zukommt. 

Das neugebildete Knochengewebe ist anfangs von primitiver herdförmiger und 

retikulärer Form und wird nach der sogenannten Osteoblastentheorie der Entwicklung 

von Osteoblasten aus osteogenetischen Stammzellen zugeschrieben. Es ist strittig, ob 

dabei die Bildung von Osteoblasten aus undifferenzierten Mesenchymzellen des 

Granulationsgewebes im Sinne der sogenannten Induktionstheorie eine Rolle spielt 

(Axhausen (1908 und 1952), Levander (1941), Urist et al. (1968) ).

Das anfangs primitive geflechtartige Knochengewebe unterliegt im Laufe von Monaten 

unter biomechanischer Gesetzmäßigkeit stehenden Umbauprozessen zum kortikalen 

oder spongiösen Knochen, so daß der Knochen schließlich wieder weitgehend seine 
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ursprüngliche Form und Struktur annimmt (Pauwels (1965), Wolff (1889 und 1892)). 

Bei der Frakturheilung im spongiösen Knochen bildet sich zunächst infolge der 

Durchtrennung endostaler Gefäße ein Hämatom. Leukozyten, Makrophagen, 

Mastzellen und Fibroblasten wandern in das Hämatom ein und beginnen 

randständiges nekrotisches Knochengewebe abzuräumen. Bei direktem Kontakt der 

Spongiosabälkchen bilden sich überbrückende Kallusbrücken aus (Mikrokallus). Bei 

größeren Distanzen bis zu 5 mm hingegen erfolgt die Heilung über die Zwischenstufe 

des Faserknochens (Marzi und Mutschler (1999)). Unter dem Einfluß von 

Kollagenfasern und vaskulären Elementen organisiert sich das Hämatom. Osteoblasten 

und Osteoklasten mesenchymaler Herkunft treten in Erscheinung und es entsteht ein 

aus Osteoid, Knorpelsubstanz und Kollagen bestehender bindegewebiger Kallus. 

Dieser wird nach 3-4 Wochen mineralisiert und in Faserknochen umgewandelt 

(Fixationskallus). Der Faserknochen ist durch das Fehlen der Lamellenstruktur 

gekennzeichnet, die kollagenen Fibrillen bilden ein scheinbar ungeordnetes Geflecht. 

Er ist sehr reich an Osteozyten und wird sehr rasch gebildet, die Zeitspanne zwischen 

Osteoidproduktion und Mineralisation ist kurz. Die Faserknochenbildung findet sich 

nach Schenk und Willenegger (1977) überall dort, wo eine schnelle, raumgreifende 

Knochenheilung erforderlich ist. Durch Osteoklasten- und Osteoblastenaktivität wird 

der Faserknochen schließlich in den dem gesunden adulten Knochen entsprechenden 

Lamellenknochen umgebaut (Netter (2001)). 

1.3 Stellenwert der Osteosynthese bei der Frakturheilung 

Der Knochen heilt ohne Behandlung solide, aber meist in einer Fehlstellung, die die 

normale Funktion stört. Die moderne Behandlung des Knochenbruchs strebt daher 

eine Ausheilung in achsgerechter Stellung sowie den Erhalt der Länge und 

vollständigen Funktion des betroffenen Skelettabschnittes an. Nach Böhler (1951) 

gelten sowohl für die konservative als auch die operative Knochenbruchbehandlung 

drei Grundprinzipien: Das Einrichten (Reposition) des Bruches bringt den Knochen in 

die Stellung, in der er verheilen soll. Das Festhalten (Retention) sichert das 
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Repositionergebnis bis der Knochenbruch verheilt ist und die anschließende 

Übungsbehandlung (Rehabilitation) verfolgt das Ziel, die Funktionsbehinderung des 

betroffenen Gliedmaßenabschnittes möglichst klein zu halten.  

Ein gebrochener Knochen ist meist verkürzt, verschoben, verwinkelt und/oder 

verdreht. Durch Anwendung äußerer Kraft kann diese Fehlstellung korrigiert werden, 

mit dem Nachteil, daß meist keine genaue Korrektur erfolgt und oft erhebliche Kraft 

angewendet werden muß, was zu einer Schädigung der Weichteile führt. Dem 

gegenüber kann bei der chirurgischen, d.h. offenen Reposition die Krafteinwirkung 

direkt am Knochen erfolgen. Die dazu notwendige operative Darstellung der 

Knochenfragmente birgt jedoch die Gefahr einer Verletzung von Gefäß-, Sehnen- und 

Nervenstrukturen sowie die Schädigung der Blutversorgung des Knochen in sich.  

Bei der konservativen Behandlung, erfolgt die Retention durch Schienung mit Gips und 

Kunststoffverbänden oder Dauerzugbehandlung. Dabei ist zur Ruhigstellung des 

Knochenbruches auch die Immobilisation angrenzender Gelenke erforderlich. Die 

normale Funktion der Gelenke ist aber nicht nur für die Bewegungsfunktion der 

Gliedmaßen, sondern auch für den Erhalt der Durchblutung der Weichteile wie 

Muskeln, Sehnen, Knorpel etc. wichtig (Tscherne und Trentz (1980)). So kommt es bei 

äußerer Ruhigstellung allzu häufig zu Dystrophien mit schmerzhafter Schwellung der 

Weichteile mit fleckigem Knochenverlust (Osteoporose). Die operative Behandlung 

durch Osteosynthese hingegen bezweckt neben der Wiederherstellung der korrekten 

Anatomie eine innere Retention, um eine sofortige Bewegung der Gelenke zu 

erlauben.

Die Osteosynthese, wie sie ursprünglich von Hansmann (1886), Lambotte (1907), 

Lane (1913), König (1905 und 1931) und Danis (1947) verstanden worden war, ist auf 

einer breiten Basis erst in den letzten 35 Jahren richtig zum Durchbruch gekommen. 

Sie verdankt ihre breite Einführung der Schweizerischen Arbeitsgemeinschaft für 

Osteosynthesefragen (A0) mit ihren Exponenten Müller, Allgöwer und Willenegger 

(1963), die seit 1958 mit der operativen Frakturbehandlung nicht nur die 

Wiederherstellung der Knochenkontinuität und der Gelenkkongruenz, sondern ganz 
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ausdrücklich die Vermeidung der gefürchteten Ruheschäden, verfolgen. Die stabile 

Osteosynthese läßt eine funktionelle Nachbehandlung unter Verzicht auf Ruhigstellung 

zu und Ruheschäden erst gar nicht entstehen. 

Neue Erkenntnisse der Knochenbiologie und insbesondere histomorphologischer 

Untersuchungen haben zu der Entwicklung neuer Osteosynthese-Techniken und -

Implantate oder deren Weiterentwicklung geführt. Lange galt für die 

Plattenosteosynthese das Erreichen „absoluter Stabilität" mit Hilfe rigider Implantate 

durch Kompression im Frakturspalt mit interfragmentären Zugschrauben oder dem 

Plattenspanner (Müller et al. (1992)) und später selbstspannenden Plattenlöchern 

(Perren et al. (1969)) als oberstes Gebot. Die zunehmende Anzahl an Fehlschlägen 

nach einer derart rigiden Plattenosteosynthese in Form gehäuft auftretender 

Pseudarthrosen rückte die „rigide Plattenosteosynthese" in den letzten Jahren in den 

Mittelpunkt klinischer und tierexperimenteller Untersuchungen und führte zur Suche 

nach alternativen Verfahren (Kleining und Hax (1981), Heitemeyer et al. (1986 und 

1990), Eitenmüller et al. (1987a und b), Mast et al. (1989), Baumgaertel et al. 

(1994)).

Nach dem Wolff-Gesetz (1892) besteht für eine absolut stabil osteosynthetisch 

versorgte Fraktur keine Veranlassung knöchern zu heilen, da der Knochen aufgrund 

der Osteosynthese bereits seiner „Inanspruchnahme" voll und ganz genügt. Diese 

Tatsache und die heutige Einsicht in die überragende Bedeutung des Periostes, der 

Vaskularisation der Knochenfragmente und des sich ausbildenden Kallus für die 

Frakturheilung haben zur Propagierung der „elastischen Plattenosteosynthese" geführt 

(Stürmer (1996)). Dabei wird keine absolute mechanische Stabilität angestrebt. Durch 

Verzicht auf interfragmentäre Kompression, Zugschrauben und das Besetzen 

frakturnaher Plattenlöcher verbleibt die Möglichkeit des Knochens zu axialer und 

rotatorischer Mikrobewegung unter der Osteosynthese, wodurch bereits frühzeitig der 

Reiz zur stabilisierenden Kallusbildung gesetzt wird (Stürmer (1988) und Stürmer et al. 

(1990)). Aus heutiger Sicht wäre demnach aufgrund ihrer dem Knochen näher 

kommenden mechanischen Eigenschaften, eine Plattenosteosynthese aus 

biodegradablen Polymeren als vorteilhaft anzusehen (Törmälä et al. (1991), Vasenius 
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et al. (1990), Tonino et al. (1976), Paavolainen et al. (1978)). Wenn dann auch noch 

bei initial hoher mechanischer Stabilität des Implantates diese entsprechend dem 

Stabilitätszuwachs des unter der Osteosynthese heilenden Knochens abnehmen 

würde, wäre das ideale Implantat für die spezifische Frakturstabilisierung geschaffen 

(Claes (1992)) [Abb.1.3-1]. 

Abb. 1.3-1: Schematische Darstellung der optimalen Beziehung zwischen 
Stabilitätsabnahme des Osteosynthese-Implantates (a) und Zunahme der 
Knochenstabilität (b) im zeitlichen Verlauf (nach Claes 1992). 

Das unter einer Osteosynthese mit Materialien niedrigen Elastizitätsmoduls 

grundsätzlich eine ungestörte Frakturheilung möglich ist, konnte schon früh gezeigt 

werden (Akeson et al. (1975), Tonino et al. (1976)). Gerlach et al. (1988) zeigten in 

einer tierexperimentellen Studie anhand röntgenologischer und histologischer 

Untersuchungen, daß Unterkieferfrakturen bei Beagle-Hunden mit einer Platten- und 

Schraubenosteosynthese aus Poly-L-lactid zu einer komplikationslosen Ausheilung 

gebracht werden können. Die mechanischen Möglichkeiten der gegenwärtig 

verfügbaren biodegradablen Implantate sind jedoch limitiert, so daß sie hauptsächlich 

bei „Low-stress“-Frakturen der wenig belasteten spongiösen Knochen (Van der Elst et 

al. (2000), Springer et al. (1998)) oder zur Fixation osteochondraler Fragmente 

eingesetzt werden (Claes et al. (1986), Majola et al. (1991)). Durch technische 

Verbesserungen können allerdings mittlerweile stabilere Implantate hergestellt 

werden, die im Tierversuch auch als intramedulläre Femurimplantate ausreichende 

Stabilität aufweisen (Van der Elst et al. (1998)). 
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1.4 Osteosynthese-Materialien 

In der Medizin werden zunehmend Werkstoffe temporär oder permanent implantiert 

und stehen somit vorübergehend oder ständig in Kontakt mit Körpergewebe und Blut. 

Abgesehen von der Bioverträglichkeit sind mechanische Charakteristika entscheidend 

für den jeweiligen Verwendungszweck. Durch die Implantate kommt es in 

unterschiedlicher Ausprägung zu komplexen chemischen, physikalischen und 

immunologischen Reaktionen im Lagergewebe (Remes und Williams (1992), Peppas 

und Langer (1994), Thull (1994)), die dessen Regenerationskapazität beeinträchtigen 

können.

Über Jahrzehnte wurden ausschließlich Osteosynthese-Implantate aus rostfreiem Stahl 

verwendet. Dabei entspricht dieser Chrom-Nickel-Molybdän-Stahl nationalen und 

internationalen Normen. Durch einen niedrigen Kohlenstoffgehalt wird sichergestellt, 

daß das Material für innere Korrosion unanfällig ist (Texhammar (1995)). Bei der 

Herstellung von Edelstahlimplantaten wird Oberflächenpassivität angestrebt. Hierbei 

handelt es sich um eine sehr dünne Verbindung zwischen Sauerstoff und Metall in 

Form einer Passivschicht. Im Kontaktbereich von z.B. dem Plattenloch einerseits und 

dem Schraubenkopf andererseits wird diese jedoch zerstört, wodurch es im Rahmen 

einsetzender Korrosion zur Freisetzung unerwünschter Reaktionsprodukte in Form von 

Oxyden und Hydroxyden kommt. Diese dissoziieren im elektrolytischen Milieu des 

Gewebes und die freigesetzten Metallionen entwickeln bei der Wechselwirkung mit 

den Zellen des Umgebungsgewebes ihre Toxizität. Ferner weisen 

elektronenspektroskopische Untersuchungen darauf hin, daß eine intakte Passivschicht 

an der Oberfläche von Metallimplantaten nicht als statische Trennwand zwischen 

Metall und Gewebe anzusehen ist und daß eine Metallanreicherung in das umliegende 

Gewebe durch kontinuierlichen Abtrag stattfindet (Steinemann (1996)). Besonders die 

Nickel- und Chrombestandteile der Implantate werden für septische und aseptische 

Komplikationen verantwortlich gemacht, die bei Patienten mit gesicherter 

Metallallergie in 10,4% gegenüber 3,9% in der Normalpopulation beobachtet werden 

(Hierholzer und Hierholzer (1991)). In diesem Zusammenhang muß auch die 

Allergierate auf die im Osteosynthesestahl enthaltenen Nickel-, Chrom- und 
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Kobaltionen gesehen werden, die zwischen 2-5% bei Personen ohne und 3-18% mit 

Allergieanamnese liegt (Hierholzer und Hierholzer (1991)). Ein solches allergisches 

Geschehen kann gerade bei längerer Liegezeit des Implantates durch 

korrosionsbedingte Anreicherung von Metallionen im umgebenden Gewebe induziert 

werden.

Ferner sind die mechanischen Eigenschaften von rostfreiem Stahl derart different zu 

denen des Knochens, daß es zu einer unerwünschten Schwächung des Knochens 

durch Entkalkung im Sinne der „stress-protection" kommen kann, wenn eine 

Osteosyntheseplatte in rigider Technik verwendet wird. 

Aufgrund der genannten Nachteile werden seit 1965 zunehmend Implantate aus 

Reintitan propagiert (Matter und Holzach (1977), Perren (1991)). Klinische 

Erfahrungen zeigen, daß Gewebe, die an reine Titanimplantate angrenzen, gut 

durchblutet sind und weniger zur Kapselbildung neigen. Diese biologisch positiven 

Bedingungen können die Vermehrung von Bakterien hemmen und die Resistenz 

gegenüber Infektionen stärken (Texhammar 1995). Trotz moderner 

Verarbeitungsmethoden zur Erhöhung der Festigkeit der Implantate, verbleiben bei 

der Verwendung von Reintitan deutliche mechanische Defizite, die zur Entwicklung 

neuer biokompatibler Titanlegierungen, wie Ti-6Al-4V oder Ti-6Al-7Nb geführt haben. 

Diese besitzen eine hervorragende Korrosionsresistenz, exzellente Biokompatibilität 

und eine höhere Materialfestigkeit als Reintitan. Darüber hinaus ermöglicht ihre 

Verwendung ortsständige radiologische Diagnostik mittels Computertomographie und 

Kernspintomographie, da sie in der Bildgebung zu keinen nennenswerten Artefakten 

führen. Nachteilig ist jedoch ihr immer noch dreimal höherer Elastizitätsmodul als der 

des Knochens, wodurch das Auftreten einer Knochenatrophie unter der Osteosynthese 

begünstigt wird (ACER-Produktinformation, Entenmann (1990)). 

Die meisten gegenwärtig verwendeten biodegradablen Implantate bestehen aus den 

aliphatischen Polyestern Polyglykolsäure, Polylactatsäure und deren Kopolymeren. 

Darüber hinaus werden Kompositmaterialien wie tyrosinbasierte Polykarbonate auf 

ihre Einsatzmöglichkeit untersucht, die aus billigen und umweltfreundlichen 
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Biomassematerialien wie Molasse und Kartoffelstärke gewonnen werden. Ihre 

mechanischen Eigenschaften lassen sich durch Veränderung des 

Polymerisationsprozesses, der die langen Moleküle zu Fasern bündelt, modifizieren. 

Ihre klinische Anwendung als Osteosynthese-Implantate wird z.Zt. noch durch 

unerwünschte Gewebereaktionen, die beschränkten mechanischen Eigenschaften und 

die Kosten der verfügbaren Materialien limitiert. Mit wachsender Erfahrung über ihre 

Zusammensetzung und Abbauwege wächst in den letzten Jahren insbesondere die 

Fähigkeit, Implantate mit besseren mechanischen Eigenschaften anzubieten (Van der 

Elst et al. (2000)). Wünschenswert wäre ferner ihre Darstellbarkeit bei radiologischen 

Untersuchungen zu ermöglichen, ohne dadurch die sich aus der Biodegradation 

ergebenden Vorteile zu gefährden. 

1.5 Fragestellung 

Die vorliegende Arbeit stellt Untersuchungen zu biodegradablen Osteosynthese-

Implantaten aus Polyl-L-lactid dar. 

Die mechanischen Eigenschaften der im Tierexperiment verwendeten Osteosynthese-

Platte und entsprechender Osteosynthese-Schrauben werden in einem Vorversuch 

ermittelt.

Am Göttinger Miniaturschwein werden die Biokompatibilität des verwendeten 

Polymers, der Einfluß der Degradation des Implantatmaterials auf die Heilung einer 

Osteotomie des 3. Lendenwirbelkörpers und die Abbaudynamik der im 2. und 4. 

Lendenwirbelkörper verankerten Osteosynthese-Schrauben im kurz- und mittelfristigen 

Verlauf untersucht.

Eine retrospektive Studie am Menschen überprüft die Effizienz „selbstverstärkter“ 

Implantate aus Polylactid bei der Refixation traumatischer osteochondraler Frakturen 

an Knie- und Sprunggelenk und stellt den Bezug zwischen den grundlegenden 

tierexperimentellen Untersuchungen und der klinischen Praxis her. 
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Folgende Fragen sollen in der vorliegenden Arbeit beantwortet werden: 

Welche initialen Festigkeitsparameter weisen die im Tierexperiment verwendeten 
biodegradablen Implantate auf? 

In welchem zeitlichen Ablauf vollzieht sich die Degradation des Polymers der 
Osteosynthese-Implantate im Tierversuch und wie stellt sie sich im zeitlichen 
Vergleich zur knöchernen Heilung der Osteotomie des 3. Lendenwirbelkörpers dar? 

Wird die Heilung des spongiösen Knochens des Wirbelkörpers nach einer 
Osteotomie durch die biodegradable Platten- und Schraubenosteosynthese 
beeinflusst?

Führt die im Vergleich zu klein dimensionierten resorbierbaren Implantaten 
anfallende große Menge an Degradationsprodukten bei einer Plattenosteosynthese 
im Tierexperiment durch Akkumulation zu einer Überlastung der „Clearkapazität" 
der Weichteile oder des Knochens? 

Wird durch die anfallenden Degradationsprodukte eine vermehrte Narbenbildung 
oder maligne Transformation im periimplantären Gewebe induziert? 

Wie stellen sich Degradation und Resorption der Schrauben histomorphologisch im 
Knochen dar und werden insbesondere osteolytische Veränderungen beobachtet? 

Wie stellen sich die Osteosynthese-Schrauben im Wirbelkörper in der 
konventionellen Röntgenaufnahme und in der Computertomographie (CT) dar und 
liefert die überlagerungsfreie CT aufgrund höherer Dichteauflösung zusätzliche 
Informationen. Lassen sich Zeichen der Degradation erkennen, entstehen 
Artefakte und korrelieren der histomorphologische Befund und das radiologische 
Bild?

Sind kommerziell erhältliche „selbstverstärkte“ Polylactid-Implantate bei der 
Refixation traumatischer osteochondraler Fragmente an Knie- und Sprunggelenk 
beim Menschen auch im intraartikulären Milieu biokompatibel und gewähren sie 
die für eine funktionelle Nachbehandlung unabdingbare stabile Verankerung der 
Fragmente?

Was leistet die Kernspintomographie bei der Verlaufsbeobachtung nach 
Verwendung biodegradabler Implantate im Gelenkbereich beim Menschen? 
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2. Klinischer Hintergrund und Erläuterung des 
Versuchsmodells sowie der Wahl des verwendeten 
Versuchstieres und Polymers 

2.1 Darstellung des klinischen Bezugs 

Bei degenerativen Diskusläsionen und rheumatischen Krankheitsbildern der unteren 

Halswirbelsäule hat die ventrale, interkorporelle Spondylodese mit einem Knochenspan 

breite Anwendung gefunden (Cloward (1958), Smith und Robinson (1958), Bailey und 

Badgley (1960)). Schon früh wurde diese Methode aber auch für traumatische 

Läsionen empfohlen (Cloward (1961), Perret und Greene (1968), Verbiest (1969), 

Norrell und Wilson (1970)). Die interkorporelle Fusion ohne Sicherung des 

eingebrachten Knochenspans mit einem Implantat führte jedoch vor allem bei 

instabilen Luxationsfrakturen trotz zusätzlicher äußerer Ruhigstellung zu 

unbefriedigenden Ergebnissen (Bell und Bailey (1977), Mestdaph (1987) und Blauth et 

al. (1996)). So fanden Capen et al. (1985) bei 59 ventralen, posttraumatischen 

Fusionen der HWS 6 Spandislokationen. Die Vorteile einer mit Implantat gesicherten 

Spondylodese, nämlich die sofortige Mobilisation ohne äußere Hilfsmittel bei 

bestmöglicher Retention der Verletzung werden allerdings mit implantatspezifischen 

Risiken erkauft (Blauth und Tscherne (1998)). Bereits seit Anfang der 70er Jahre wird 

die Stabilisierung des betroffenen Wirbelsäulensegmentes und die Sicherung des 

interkorporellen Knochenspans mit einer Platte zunehmend durchgeführt (Orozco und 

Llovet (1970), Tscherne et al. (1971), Herrmann (1975)), um bei vorliegender dorsaler 

Instabilität die Dislokation des Knochenspans und eine erneute 

Wirbelsäulenfehlstellung zu vermeiden. 

Die konsequente Weiterentwicklung dieser Technik für die Behandlung instabiler 

Wirbelkörperverletzungen im Bereich der Brust- und Lendenwirbelsäule, besonders bei 

mehrfachverletzten Patienten, stellt die kombinierte dorso-ventrale Versorgung in 2 

Teileingriffen dar. Nach initialer notfallmäßiger dorsaler Instrumentation mit 

Stabilisierung der Wirbelsäule, Rekalibrierung der ventralen Spinalkanaleinengung und 
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Dekompression beteiligter neuraler Strukturen, würde bei entsprechendem 

knöchernen Defekt des Wirbelkörpers und Zerstörung der Bandscheibe (Gumppenberg 

et al. (1991)) ein- oder zweizeitig der ventrale Eingriff erfolgen (Arand und Kinzl 

(1999)). Bei dem dann von ventral anzulagernden Knochenspan kann nur dann auf 

eine Armierung zur Verhinderung einer Dislokation verzichtet werden, wenn dieser 

kippfest in der sogenannten „Inlay”-Technik verankert werden kann. In allen anderen 

Fällen bedarf es einer Fixation des zur Sicherstellung der Knochenheilung 

angelagerten und meist vom Beckenkamm entnommenen Knochenspans mittels einer 

reinen Schrauben- oder Platten- und Schrauben-Osteosynthese.  

Da die auf das Knochentransplantat lokal einwirkenden und zur Dislokation führenden 

Kräfte gering sind, reicht es aus, vergleichsweise schwach dimensionierte 

Osteosynthese-Platten und -Schrauben zu verwenden. Da implantatspezifische Risiken 

bei Metallimplantaten bekannt sind (Entenmann (1990), Hofmann (1990), Lob (1990), 

Hierholzer (1991), Blauth und Tscherne (1998)), lag es nahe, nach alternativen 

Materialien für geeignete Implantate zu suchen. Resorbierbare Substanzen erscheinen 

hierfür prädestiniert.

2.2 Wahl des Versuchsmodells 

In Anlehnung an die zuvor dargestellte klinische Problematik sollte das von uns 

gewählte Versuchstier die Verwendung entsprechend groß dimensionierter Implantate 

ermöglichen. Besonderes Interesse galt der Frage, ob sich die aus der 

Dimensionierung ergebende große Menge anfallenden resorbierbaren Materials auf 

dessen Biokompatibilität auswirkt. 

Dazu wurde eine biodegradable Platten- und Schrauben-Osteosynthese zwischen 

LWK-2 und LWK-4 beim Göttinger Miniaturschwein vorgenommen. Um entsprechend 

große Implantate verwenden und stabil verankern zu können, war es erforderlich, mit 

der Osteosynthese-Platte von ventral 2 Bewegungssegmente zu überbrücken. Um den 

Einfluß der Degradationsprodukte auf die Knochenheilung untersuchen zu können, 
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nahmen wir eine 1mm breite Sägeosteotomie des zwischen den Fixationspunkten der 

Platte gelegenen LWK-3 vor (Abb.2.2.-1).  

Abb. 2.2.-1: Darstellung des Versuchsmodells am Wirbelsäulenpräparat. 

Das Versuchstier war hinsichtlich seiner Mobilität und neurologischen Unversehrtheit 

durch die Osteotomie nicht gefährdet, da sich bei intakten Wirbelbogen, kleinen 

Wirbelgelenken und disko-ligamentären Strukturen keine konsekutive relevante 

Stabilitätsbeeinträchtigung ergab und der Spinalkanal nicht tangiert wurde. Aufgrund 

ihrer retroperitonealen Lage waren die Implantate durch Muskulatur und Faszie gut 

gedeckt, so daß insbesondere die Osteosynthese-Platte nicht zu einer Irritation 

benachbarter Strukturen (z.B. große Blutgefäße) führen konnte. Vielmehr 

gewährleistete die Platzierung der Implantate an der Wirbelsäule unter einer 

„ersatzstarken“ Weichteildeckung gute Voraussetzungen für deren Degradation. Eine 

alternative Applikation der Platte im Bereich eines langen Röhrenknochens über einer 

Osteotomie hätte das Versuchstier aufgrund der limitierten mechanischen 

Leistungsfähigkeit der Platten- und Schraubenosteosynthese hinsichtlich einer Fraktur 

gefährdet. 

2.3 Wahl des Versuchstieres 

Mit dem Göttinger Miniaturschwein (GMS) haben wir ein Versuchstier gewählt, das bei 

dem dargestellten Versuchsmodell die Verwendung vergleichsweise groß 

dimensionierter Implantate und die Untersuchung der sich aus dem Implantatvolumen 

ergebenden besonderen Aspekte ermöglicht. 
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Untersuchungen des Stoffwechsels sowie der Enzym- und Blutveränderungen bei 

unterschiedlichen experimentellen Belastungen bestätigen die besondere Eignung des 

Göttinger Miniaturschweins als Versuchstier. Physiologische Größen wie 

Erythrozytenzahl, alkalische Phosphatase, Natrium, Kalium und Chlorid sind denen des 

Menschen sehr ähnlich. Darüber hinaus ist das Göttinger Miniaturschwein für 

osteologische Untersuchungen besonders geeignet und die Ergebnisse lassen sich sehr 

gut auf den Menschen übertragen (Hönig und Merten (1993)). Wenngleich es eine 

differente knochenmorphologische Struktur mit daran gebundenem, unterschiedlichen 

Gefäßverteilungsmuster aufweist, besteht kein wesentlich unterschiedliches 

Knochenregenerationsverhalten zum Menschen (Hönig et al. (1997)). So stimmt 

dessen Knochenappositionsrate von ca. 1,2 m/d mit denen des Menschen in einer 

Größenordnung von 0,9 m/d nahezu überein (Schenk (1978), Schenk und 

Willenegger (1977)). Eine ähnlich gute Übereinstimmung findet sich bei der Analyse 

der Breite der Spongiosabälkchen, die beim GMS mit 80-110 m (Hönig et al. (1996)) 

und beim Menschen mit 116-125 m (Delling und Vogel (1992)) angegeben wird. 

Untersuchungen zum Resorptionsverhalten von Polymeren haben neben dem Ort der 

Applikation eine besondere Abhängigkeit der Resorptionskinetik von der Spezies 

gezeigt. Während beim Kaninchen bei subkutaner Implantation von PDS-Kordeln nach 

2 Wochen noch 98% - 100% (Bourne et al. (1988), Metz et al. (1990)) der 

Ausgangsfestigkeit nachweisbar waren, lag sie beim Schwein mit 77% (Barrows et al. 

(1985)) im Bereich des für den Menschen ermittelten Wertes von 82% (Lünstedt und 

Thiede (1982)). 

Als nachteilig sind der wegen seiner Größe und des damit verbundenen Gewichts hohe 

Platzbedarf und der entsprechend hohe Haltungsaufwand anzusehen. Technisch 

anspruchsvoll ist nach unseren Erfahrungen die Sicherstellung eines venösen 

Zuganges, der in der Regel über die Vena helicis (große Ohrvene) erfolgt, bei 

Misslingen der Gefäßpunktion aber eine Venea sectio mit höherem operativen 

Aufwand zur Folge hat. 
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2.4 Plausibilitätskriterien für die Wahl des verwendeten Polymers 

Als Material für die Implantate wählten wir Poly-L-lactid, da bei der Degradation klein 

dimensionierter Implantate in klinischen und experimentellen Studien nur gering 

ausgeprägte unspezifische Fremdkörperreaktionen beobachtet worden waren (Cutright 

und Hunsuck (1972), Leenslag et al. (1987), Majola et al. (1991), Päivärinta et al. 

(1993), Matsutsue et al. (1995), Suuronen et al. (1998)). Das schneller degradierbare 

Polyglycolid war demgegenüber durch das Auftreten ausgeprägter 

Fremdkörperreaktionen im Weichteilgewebe (Böstman et al. (1987), Böstman (1991), 

Hofmann (1995), Päivärinta et al. (1993)) sowie die Entstehung osteolytischer 

Veränderungen aufgrund des frühzeitig nach der Applikation massenhaften Anfalls von 

Degradationsprodukten gekennzeichnet.  

Innerhalb der Substanzgruppe der Polylactide wird die Degradationsdauer maßgeblich 

vom Molekulargewicht bestimmt (Chawla und Chang (1985), Nakamura et al. (1989)). 

Unter Berücksichtigung der zu erwartenden Heilungsdauer der Wirbelkörperosteotomie 

im Tierversuch bzw. des klinischen Bezugs mit Einheilung eines Knochenspans am 

spongiösen Wirbelkörper haben wir uns für ein Polylactid mit niedrigem 

Molekulargewicht und kürzerer Degradationsdauer entschieden. Aber auch die 

Kristallinität des Polymers bestimmt wesentlich die Degradationsgeschwindigkeit. 

Unseren Anforderungen entsprechend wählten wir ein amorphes schnell 

degradierendes Polylactid, von dem die vollständige Biodegradation in einem Zeitraum 

von 2 Jahren beschrieben war. Dem gegenüber würde chemisch ähnliches, aber 

kristallines Block-Poly-L-lactid im Langzeitversuch bis 116 Wochen in der 

Rückenmuskulatur der Ratte form- und volumenkonstant bleiben (Pistner et al. 

(1998)).

Da die verwendeten Osteosynthese-Implantate bei dem gewählten Versuchsmodell 

und hinsichtlich der klinischen Anwendung lediglich geringen mechanischen Kräften 

standhalten mußten, konnte auf permanent hohe Festigkeitswerte bei der Wahl des 

verwendeten Polymers verzichtet werden. Die initialen Materialeigenschaften, 

insbesondere der Schrauben, sollten ausreichen, auf die Osteosynthese einwirkende 
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Kräfte seitens der periimplantären Weichteile sowie der über die 

Zwischenwirbelsegmente übertragenen Beweglichkeit zu widerstehen und die 

Osteosyntheseplatte zuverlässig am Ort der Implantation zu fixieren. Die 

Torsionsfestigkeit der Schrauben musste ausreichen, um sie nach entsprechender 

Knochenbohrung und Vorschneiden eines Gewindes sicher ohne Auftreten eines 

Schraubenbruches im spongiösen Knochen des Wirbelkörpers verankern zu können. 

Diesen Anforderungen entsprechen spritzgegossene Implantate, da bei ihnen die 

Festigkeitsabnahme unter Degradationsbedingungen gegenüber der spanabhebenden 

Technik aus einem Blockpolymer verzögert ist (David et al. (1994)). Im 

Langzeitversuch bei der Ratte und Meerschweinchen konnten Pistner et al. (1998) 

zeigen, daß die mechanische Ausgangsfestigkeit von Spritzgussmaterial trotz niedrigen 

Molekulargewichtes gleich gut oder höher als die von kristallinem Blockmaterial war. 

Die mechanische Stabilität blieb bei spritzgegossenem Polylactid in vivo über 12 

Wochen erhalten, während es beim Blockmaterial bereits nach 2 Wochen zu einem 

rapiden Festigkeitsverlust kam.  

Schließlich sollte das von uns gewählte Polymer eine manuelle Nachbearbeitung der 

Implantate intraoperativ zur individuellen Anpassung an die spezifischen anatomischen 

Größenverhältnisse des Versuchstieres zulassen, ohne das strukturelle 

Beeinträchtigungen am Implantat auftreten. 
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3. Biologisch abbaufähige Kunststoffe als Material  
für Osteosynthesen 

3.1. Herstellung biodegradabler Polymere 

Durch Kondensation oder Co-Kondensation von Milchsäure (CH3-CHOH-COOH) und 

Glycolsäure (HO-CH2-COOH) lassen sich niedermolekulare Poly-alpha-Hydroxysäuren 

herstellen. Diese weisen zunächst geringe mechanische Eigenschaften auf. Unter 

Wärmezufuhr ist ihre Depolymerisation zu zyklischen Di-Estern Lactid und Glycolid 

möglich. Durch Weiterverarbeitung mit katalytischer Ringöffnung können aus den 

Dilactonen hochmolekulare Polyester Polyglycolid und Polylactid mit verbesserten 

mechanischen Eigenschaften hergestellt werden (Higgins (1954), Holten (1971)). Die 

Synthese der Poly-alpha-Hydroxysäuren ist in Abb. 3.1.-1 dargestellt.  

Das als Nahtmaterial weit verbreitete PDS (poly-dioxanone-suture) wird mit Hilfe eines 

Katalysators durch Polymerisierung aus para-Dioxanon hergestellt. Seine 

mechanischen Eigenschaften lassen sich durch Extrusion und Orientierung der 

Faserstruktur verbessern. 

Abb. 3.1.-1: Synthese der Poly-alpha-Hydroxysäuren 
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3.2.  Biodegradation 

Nach Kronenthal (1975) vollzieht sich die Biodegradation aller hydrolysierbarer 

Polymere in 4 Phasen: 

1. Zuerst führt die Aufnahme von Gewebswasser bei der Hydratation zu einer 
Quellung des Materials mit Auflösung sekundärer und tertiärer Strukturen wie 
der van der Waals'schen Kräfte sowie der Hydrogenverbindungen. 

2. In der zweiten Phase erfolgt die eigentliche hydrolytische Spaltung kovalenter 
Bindungen, wodurch der irreversible Verlust mechanischer Stabilität der 
Materialien einsetzt. 

3. Durch weitere Aufspaltung kovalenter Bindungen wird das Molekulargewicht
geringer und der Zusammenhalt des Materials geht verloren. Es resultiert der 
Formverlust der Implantate. 

4. In der vierten und letzten Phase setzt sich der Massenverlust durch weitere 
Verflüssigung zu oligomeren Polymerfragmenten fort. Schließlich werden 
kleinere Fragmente phagozytiert oder als Di- bzw. Monomere intrazellulär 
absorbiert.

Der Spaltung der Makromoleküle der alpha-Hydroxysäuren durch Wasseraufnahme 

(hydrolytische Deesterisation) zu Beginn der Degradation kommt zentrale Bedeutung 

zu (Vert (1990), Vert et al. (1991)). Ferner unterliegt die terminale Degradation der 

Bruchstücke enzymalem Einfluß (Salthouse (1984), Williams (1979) und (1981)). Der 

zeitliche Ablauf des Degradationsprozesses wird bestimmt durch die lokale 

Wasserverfügbarkeit, die Umgebungstemperatur, die Vaskularisation sowie den pH-

Wert des Implantatlagers. Ferner hängt er ab von der Geometrie und der molekularen 

Struktur des Implantates (Salthouse und Matlaga (1976) und (1984), Williams und 

Mort (1977)). Daß auch biofunktionelle Einflüße die Degradation des Implantates zu 

beschleunigen vermögen, zeigte Rozema (1991) auf. So wiesen mechanisch stark 

beanspruchte biodegradable Osteosynthese-Platten bereits nach drei Wochen einen 

Festigkeitsverlust von 67% auf, während wenig beanspruchte Implantate nach dieser 

Zeit erst 30% der initialen Stabilität eingebüßt hatten. 
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3.3.  Charakteristika verschiedener Polymere 

Erste Erfahrungen mit synthetischen, biodegradablen Materialien wurden durch deren 

Verwendung in Nahtmaterialien gewonnen. Die dazu durchgeführten 

tierexperimentellen Untersuchungen in Weichteilgewebe zeigten deren gute 

Gewebeverträglichkeit (Hoffmann et al. (1997)). 

Die gebräuchlichsten Materialien sind die Polymere Polyglycolid (PGA) und Polylactid 

(PLA) sowie Polydioxanon (PDS). 

Polydioxanon (PDS) 

Polydioxanon ist ein aus para-Dioxanon hergestelltes kristallines Polymer, welches bei 

110oC schmilzt und wegen einer Glasübergangstemperatur (Tg) von -16oC bereits bei 

Zimmertemperatur weich und flexibel ist (Dociu und Hein (1981), Gay et al. (1984), 

Claes et al. (1986)). Die Abbauprodukte des PDS werden zu über 90% über die Nieren 

ausgeschieden, die verbleibenden 10% zu CO2 und H2O verstoffwechselt  

[Abb.3.3.-1]. 

Abb. 3.3.-1: Absorption verschiedener Biopolymere   
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Die Degradationszeit im Weichgewebe beträgt ca. 26 Wochen, im Knochengewebe 

liegt sie annähernd bei 36 Wochen (Dociu und Hein (1981), Mäkelä et al. (1989), 

Merten und Luhr (1992)). Daß Polydioxanon gut gewebeverträglich ist, hat sich seit 

seiner Einführung als chirurgisches Nahtmaterial in vielen Untersuchungen gezeigt 

(Haas (1985), Greve und Holste (1985), Decker und Ruf (1988), Jahn et al.(1989), 

Hidding (1990), Merten und Luhr (1992)). 

Da die Reißfestigkeit von PDS-Implantaten bereits nach 7 Wochen vollständig 

aufgehoben ist (Helevirta et al. (1987)), sehen Gay und Bucher (1985) 

Verwendungsmöglichkeiten von Osteosynthese-Schrauben aus Polydioxanon lediglich 

bei Frakturen mit geringer mechanischer Belastung sowie bei der Adaptation kleiner 

z.B. osteochondraler Fragmente. So wurden PDS-Implantate vorzugsweise in der 

Kieferchirurgie bei der Stabilisierung von Jochbeinfrakturen und zur Überbrückung von 

Orbitawanddefekten (Hidding (1990), Merten und Luhr (1994)) sowie parodontalen 

Knochendefekten (Christgau und Schmalz (1995)) eingesetzt. 

Polyglykolid (PGA) 

Im Vergleich zu Polydioxanon und Polylactid verfügt Polyglycolid über eine höhere 

Ausgangsfestigkeit (Törmälä et al. (1991)) bei einer Glasübergangstemperatur (Tg) 

von 36-43oC und einem Schmelzbereich von 218-230oC (Holten (1971), Gilding und 

Reed (1979), Christel et al. (1982)). Wegen eines forcierten hydrolytischen Abbbaus 

des Polyglycolids, welcher in Abhängigkeit von der Implantatherstellung und -größe 

sowie des Implantatlagers im Bereich von 3-5 Monaten liegt, geht die hohe 

Ausgangsfestigkeit schnell innerhalb von 3-5 Wochen weitgehend verloren (Törmälä et 

al. (1987), Vainionpää et al. (1987)). Die dabei anfallende Glycolsäure wird direkt mit 

dem Urin ausgeschieden oder über weitere Oxydationsschritte in den anaeroben 

Zitronensäurezyklus eingeschleust und unter Energiegewinnung zu Wasser und 

Kohlendioxyd verstoffwechselt (Kopecek und Ulbrich (1983), Barrows (1991), Amecke 

et al. (1992)). Herrmann et al. (1970) bescheinigen PGA-Implantaten eine gute 

Gewebeverträglichkeit. Demgegenüber beobachteten Gammelgaard und Jensen 
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(1983), Böstmann et al. (1990a), Santavirta et al. (1990) und Böstmann (1991b) in 

Abhängigkeit vom Implantatlager das Auftreten steriler Serome mit einer Häufigkeit 

von 4,8-25 %.

Polyglycolid kommt heute als gut gewebeverträgliches chirurgisches Nahtmaterial 

(DexonR) zum Einsatz (Herrmann et al. (1970), Dardik et al. (1971)). Ferner hat es 

sich in Form von Schrauben und Stiften sowie in PGA enthaltenden Kompositen bei 

wenig mechanisch belasteten Osteosynthesen und im ersatzstarken Weichgewebslager 

bewährt (Rokkanen et al. (1985), Vainionpää et al.(1986), Leixnering et al.(1989), 

Böstmann et al. (1987) und (1990b), Steinmann et al. (1990), Hoffmann et al. 

(1992)).

Polylactid (PLA)

Polylactid weist eine um etwa 20oC höhere Glasübergangstemperatur (Tg) sowie 

einen um 50oC niedrigeren Schmelzpunkt als Polyglycolid auf (Gilding und Reed 

(1979), Vert et al. (1981)). Es existieren verschiedene stereoisomere Formen 

[Abb.3.3.-2a, b, c, d]: ein optisch aktives Poly-L-lactid (PLLA) und Poly-D-lactid (PDLA) 

sowie ein optisch inaktives meso-Lactid. Ferner ist ein ebenfalls optisch inaktives 

razemöses D, L-Lactid bekannt.

           Abb.3.3.-2a, b, c, d: Stereoisomere der Milchsäure  
           a. L-lactid, b. D-lactid, c. Mesolactid, d. razemöses Lactid 

a b c 

d
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PLA ist ein isotaktisches, teilkristallines Polymer mit vergleichsweise hochwertigen 

mechanischen Eigenschaften (Christel et al. (1984), Gerlach et al. (1987a), Bos et al. 

(1988), Suuronen (1992)), die es als Material für Osteosynthese-Implantate besonders 

geeignet erscheinen lassen (Leenslag (1987), Gerlach und Eitenmüller (1988)). Im 

Vergleich zu Polyglycolid ist seine Degradationszeit 5mal länger, wodurch chronische 

Entzündungsreaktionen oder Seromentstehungen minimiert werden (Cutright und 

Hundsuck (1971), Brady et al. (1973), Vert et al. (1981), Majola et al. (1991)). 

Die Degradationszeit von Poly-L-lactid wird mit bis zu mehreren Jahren angegeben 

(Jamshidi et al. (1986), Vert et al. (1986), Gerlach (1988b), Majola (1991), Pistner 

(1992), Fuchs et al. (1995)). Die Verstoffwechselung der bei der Degradation 

anfallenden Milchsäuremonomere erfolgt im Zitronensäurezyklus der Mitochondrien zu 

CO2 und H2O.

Bei der Verbesserung der mechanischen Eigenschaften scheint die Entwicklung von 

verstärkten Implantaten („self-reinforced") durch Einlagerung von PLA-Fäden in eine 

Matrix aus Polylactid erfolgversprechend (Suuronen (1992)). Somit wäre die 

Anwendung derartiger Implantate selbst in mechanisch belasteten Regionen gegeben 

(Suuronen (1993)). Bei der Verwendung von PGA/PLA Copolymeren zu 

Osteosynthesezwecken (Vert et al. (1978) und (1986), Bruch et al. (1986), Vasenius 

(1990), Christgau und Schmalz (1995)) lassen sich verbesserte mechanische 

Eigenschaften bei gleichzeitig kürzerer Degradationszeit gegenüber den jeweiligen 

PGA- oder PLA-Homopolymeren erreichen (Wise et al. (1979), Reed und Gilding 

(1981), Helevirta et al. (1987)). Besonders der hydrophile PGA-Anteil trägt zu einer 

Absorptionsbeschleunigung bei (Posey et al. (1971), Craig et al. (1975), Miller et al. 

(1977), Jamshidi et al. (1986)). Derartige Copolymere haben sich in der Praxis als 

chirurgisches Nahtmaterial (VicrylR) und in Form von Netzen und Folien (Merten et al. 

(1989), Schultz und Gager (1990)) sowie Osteosynthese-Stiften (BiofixR) bewährt 

(Mäkelä et al. (1987)). 

Die einzelnen Stereoisomere des Polylactids weisen unterschiedlich lange 

Degradationszeiten auf. So wird das Poly-L-lactid langsamer abgebaut als das Poly-
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D,L-lactid (Kulkarni et al. (1966) und (1971), Cutright et al. (1971)). Vert et al. (1978 

und 1984) beschreiben mit Zunahme des Poly-D,L-lactid Anteils bei PLLA/PDLLA 

Stereocopolymeren eine Verkürzung der Degradationszeit. Zudem verlieren die 

Implantate bei einem D,L-Lactid Anteil von 75% bereits nach einem Monat ihre 

Ausgangsfestigkeit (Sedel et al. (1978), Christel et al. (1982) und (1984), Majola et al. 

(1991)). Dem gegenüber bleiben die mechanischen Eigenschaften von reinen PLLA-

Implantaten bis zu 3 Monaten annähernd konstant. PLLA/PDLLA Stereocopolymere 

werden in verschiedenen Zusammensetzungen verarbeitet und fanden bereits 

vereinzelt in Osteosynthese-Implantaten Verwendung (Vert et al. (1984), Eitenmüller 

et al. (1987a und b), Gerlach (1988a)). 

In der Literatur finden sich Hinweise darauf, daß Implantate aus Metall sowie 

nichtresorbierbaren Kunststoffen die Entstehung eines Sarkoms verursachen können 

(Contzen et al. (1967), Brand und Brand (1982), Hierholzer und Hierholzer (1991)). 

Entsprechende Beobachtungen wurden auch bei biodegradablen 

Kunststoffimplantaten bei der Ratte gemacht (Hoppert et al. (1992)). Ott et al. (1963) 

und Brand et al. (1976) konnten jedoch zeigen, daß die Kanzerogenität der Implantate 

vornehmlich von der Form, Größe, Oberflächenbeschaffenheit und Porosität der 

jeweils implantierten Fremdkörper abhängt. Als maßgebend für die Sarkomauslösung 

erwiesen sich nicht die chemischen Eigenschaften der implantierten Fremdkörper, 

sondern vielmehr deren physikalische Beschaffenheit. Angesichts der extrem sensiblen 

Reaktivität des Gewebes der Ratte bei der Implantation selbst chemisch inerter 

Materialien im Hinblick auf die Entstehung von Sarkomen, handelt es sich 

höchstwahrscheinlich um eine typische Fremdkörperreaktion (Nothdurft (1955)). Diese 

Einschätzung bestätigen die Untersuchungen von Nakamura et al. (1994) bei Wistar 

Ratten. Sie hatten bei der subkutanen Implantation von Platten aus Poly-L-lactid nach 

2 Jahren bei 22 von 50 Tieren und in der Kontrollgruppe mit Platten aus Polyethylen 

bei 23 von 50 Ratten die Bildung von Fibrosarkomen oder malignen fibrösen 

Histiozytomen beobachtet und somit keinen signifikanten Unterschied zwischen beiden 

Gruppen ermitteln können. Da Poly-L-lactid zu L-Lactat depolymerisiert und als 

Intermediär- oder Endprodukt des Kohlenhydratstoffwechsels abgebaut wird, ist die 
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Erzeugung der beobachteten malignen Tumoren durch die Abbauprodukte des Poly-L-

lactid als chemischer Noxe sehr unwahrscheinlich (Hoppert et al. (1992)). Die 

Übertragung der Ergebnisse von Implantationsversuchen an Ratten auf den Menschen 

ist grundsätzlich problematisch und keinesfalls schematisch zulässig (Hoppert et al. 

(1992)). Campbell et al. (1994) kamen in ihren Untersuchungen zu gänzlich anderen 

Ergebnissen und berichten von einer in vitro Inhibition von Karzinomzellen durch 

Polylactide.

3.4 Biologische Eigenschaften des verwendeten Poly-L-lactids 

Die während des hydrolytischen Abbaues aus dem verwendeten Poly-L-lactid 

freiwerdenden Monomere entsprechen der L(+)-Form der Milchsäure und unterliegen 

somit den gleichen metabolischen Konditionen wie die natürlichen Lactatisomere. 

Rechtsdrehende L(+)-Milchsäure ist für den Organismus ein Intermediärprodukt im 

normalen Kohlenhydratstoffwechsel und unterliegt in den verschiedenen Geweben und 

Spezies großen Schwankungen (Holten (1971)). Sie entsteht hauptsächlich im 

Muskelgewebe bei der anaeroben Glykolyse durch Reduktion aus der 

Brenztraubensäure und kann bei exzessiver Muskelarbeit eine Konzentration von bis zu 

100mg/dl (10-12 mMol/l) erreichen (Keul et al. (1967)) (Normalwert: 10-25mg/dl bzw. 

1,1-2,8 mMol/l). In Herz und Leber findet die Metabolisierung unter Energiegewinnung 

in der Form statt, daß Laktat durch die NAD-abhängigen Laktatdehydrogenasen zu 

Pyruvat oxidiert wird, wobei diese zum Abbau von Glukose dient oder zu Kohlendioxid 

und Wasser verstoffwechselt wird (Kun et al. (1954), Löffler (1979)). Da die 

Halbwertszeit der Laktatelimination aus dem Blut lediglich 15 Minuten beträgt (De 

Vrese und Barth (1985)), ist bei gesunden Individuen mit keiner Akkumulation zu 

rechnen, wie insgesamt die akute Toxizität der Milchsäure gering eingeschätzt wird 

(Sax (1984)). Die letale Blutkonzentration ist sehr hoch und beträgt ca. 20mMol/l 

(Hendricks (1957)). Dann liegt eine dekompensierte metabolische Azidose vor mit den 

klinischen Zeichen gesteigerter Erregbarkeit, Dyspnoe und Tachykardie. Eine orale 

Belastung mit bis zu 1500mg Milchsäure/kg Körpergewicht ist für den Menschen 
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gefahrlos möglich (Holten (1971)). 

Die linksdrehende D(-)-Milchsäure spielt demgegenüber als endogenes 

Stoffwechselprodukt keine wesentliche Rolle und wird in nur geringer Menge von der 

intestinalen Darmflora (Dunlop und Hammond (1965)) sowie den Erythrozyten 

produziert (Brandt und Siegel (1979)).  

Bezüglich ihres Metabolismus unterscheiden sich beide enantiomere Formen 

wesentlich: Das L(+)-Isomer wird schneller metabolisiert als die D(-)-Form, wobei sich 

der L(+)-Milchsäure-Metabolismus allerdings in Anwesenheit von D(-)-Milchsäure 

verzögert (Brin (1965), Connor et al. (1983)). 

Nach Inkorporation großer Mengen von D,L-Milchsäure können Angstneurosen 

beobachtet (Rainey et al. (1985), Gorman et al. (1988)) bzw. nach Applikation von 

D (-)-Milchsäure psychoneurotische Verwirrtheitszustände beobachtet werden 

(Gorman et al. (1990)). Es wird daher für das D(-)-Isomer eine spezifische 

neurotoxische Wirkung als Folge eines verminderten Katabolismus diskutiert 

(Christopher et al. (1990)). Bei subchronischer oder chronischer exogener Belastung 

mit Milchsäure konnten bisher vorliegende Studien keine negativen klinischen 

Wirkungen durch einen kumulativen Effekt erkennen lassen (Greim und Summer 

(1985)).

3.5 Klinische Anwendung 

Biologisch abbaufähige Kunststoffe werden zum chirurgischen Wundverschluss 

(Nahtmaterial, Staples und Wundabdeckung), als Anastomosensysteme, Stents, Netze 

und Folien sowie zur kontrollierten Freisetzung von Medikamenten als Stäbchen oder 

Mikrokapseln eingesetzt. Ein zunehmend an Bedeutung gewinnender 

Anwendungsbereich liegt auf dem Gebiet der Osteosynthese als biodegradable 

Platten, Nägel, Schrauben, Stifte und Ankersysteme. Der limitierten mechanischen 

Festigkeit der Materialien wird durch intelligente Implantatdesigns und Modifikationen 

bei der Materialherstellung Rechnung getragen (Bendix und Liedtke (1998)).
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So sind Versuche zur Herstellung verstärkter Produkte, sei es intern durch 

"Orientrusion" oder extern durch die Einlagerung biodegradabler Fäden in eine 

Polymermatrix erfolgversprechend. Da die Festigkeit im wesentlichen eine Funktion 

des Molekulargewichtes ist, aber auch die Kristallinität des Materials, die Anzahl freier 

Monomere, die stereotaktische Konfiguration und nicht zuletzt das 

Herstellungsverfahren auf die mechanischen Eigenschaften Einfluß haben (Bergsma et 

al. (1996), Elst et al. (1996)), ist grundsätzlich die Herstellung eines hochgradig 

individuellen Implantates möglich. Bei einer maßgeschneiderten Applikation würde ein 

Osteosynthese-Implantat in demselben Maße schwächer werden, wie der Knochen 

wieder belastbar wird. Dadurch wäre eine optimale Restrukturierung des 

Knochengewebes gewährleistet. 

Die Festigkeitsparameter der zur Verfügung stehenden biodegradablen Implantate 

erlauben derzeit nur die Fixation kleiner Knochenfragmente im metaphysären Bereich 

der Knochen, im Gelenkbereich und an kleinen Röhrenknochen. Implantate an den 

belasteten diaphysären Abschnitten der langen Röhrenknochen sowie mit 

lasttragender Funktion an Wirbelsäule und Becken können als solitäre Implantate 

aufgrund ihrer unzureichenden mechanischen Stabilität nicht eingesetzt werden. Eine 

Ausnahme stellen Kombinationsosteosynthesen aus metallischen und polymeren 

Implantaten dar, wenn es darum geht, im Rahmen der Rekonstruktion z.B. komplexer 

Gelenkfrakturen einzelne Fragmente zueinander mit biodegradablen Stiften, 

Schrauben und Dübeln zu fixieren, die mechanische Stabilität der Hauptfragmente 

aber mit herkömmlichen Implantaten zu gewährleisten (Hoffmann (1998)). Durch die 

Verwendung kleiner Implantate bei o.g. Indikation und der sich daraus ergebenden 

geringen Menge an zu resorbierendem Polymer wird darüber hinaus der bestehenden 

Unsicherheit bezüglich der biologischen Verträglichkeit des Materials bzw. dessen 

Abbauprodukten mit der Gefahr der sterilen Fistelbildung Rechnung getragen.
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4. Werkstoffkundliche Festigkeitsuntersuchungen der 
verwendeten Polylactid-Implantate 

4.1. Material und Methode

4.1.1 Charakterisierung der Osteosynthese-Implantate 

Die verwendeten Osteosynthese-Implantate wurden von der Firma Aesculap 

(Tuttlingen, Deutschland) zur Verfügung gestellt. Für die Osteosynthese-Platten wurde 

ein Molekulargewicht von 240000 angegeben, errechnet aus der inhärenten Viskosität 

des Rohmaterials von 1,8dl/g in Chloroform (Gelpermeationschromatographie 

gemessen in Polystyrol Standards). Für die Schrauben ergab sich aus der Ermittlung 

der inhärenten Viskosität des Materials von 1,4dl/g in Chloroform ein Molekulargewicht 

von 170000 (Aesculap Tuttlingen, Deutschland).  

Die Implantate wurden in Spritzgußtechnik hergestellt und wiesen eine amorphe 

Struktur auf. Die Sterilisation erfolgte seitens des Herstellers mit Ethylenoxid. 

4.1.2. Ermittlung der Biegefestigkeit, des Elastizitätsmoduls und der
 Zugfestigkeit von Platten-Prüfkörpern 

Zur Ermittlung der Biegefestigkeit wurden aus den Rohlingen der Osteosynthese-Platte 

entsprechend den Anforderungen der DIN-Norm 53452 durch spanende Bearbeitung 

Prüfkörper hergestellt [Abb.4.1.2.-1]. Alle Oberflächen und Kanten waren dabei frei 

Abb. 4.1.2.-1: Dimensionierung des Prüfkörpers der Platten-Rohlinge zur 
Ermittlung von Biege- und Zugfestigkeit nach DIN-Norm 53452 bzw. 
53455
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von Beschädigungen und Fehlstellen, damit Kerbwirkungen bei der Materialprüfung 

vermieden wurden. 

Die Prüfkörper wiesen entsprechend der DIN-Norm 53452 bzw. 53455 folgende 

Abmessungen auf: 75 x 10 x 4 mm (Länge x Breite x Dicke). Sie waren an ihren 

Längsenden paddelförmig verbreitert, um eine sichere Verankerung auf der 

Prüfmaschine zu gewährleisten [Abb.4.1.2.-2]. 

Abb. 4.1.2.-2: Paddelförmiger PLLA-Prüfkörper zur Ermittlung der 
Biege- und Zugfestigkeit der Platten-Rohlinge 

Für die Bestimmung der Materialkonstanten standen je 10 Prüfkörper zur Verfügung. 

Sie wurden für den Versuch mindestens 24 Stunden im Normalklima nach DIN 50014 

im Umweltsimulator bei 23OC und 50% relativer Luftfeuchte aufbewahrt. 

Die Ermittlung der Biegefestigkeit und des Elastizitätsmoduls wurde an einer 

Universal-Prüfmaschine (Modell 1446, Zwick, Deutschland) vorgenommen [Abb. 

4.1.2.-3]. Dabei wurde der auf zwei Stützen frei aufliegende Prüfkörper bis zu seiner 

Frakturierung in der Mitte belastet (DIN 53452). Bei einem konstanten Vorschub von 

9mm/min betrug der Kraftmessbereich 0-100 N. Die Werkstoffkenndaten konnten am 

Ende des Versuchs durch Nutzung der integrierten Software direkt an der Maschine 

abgelesen werden. Der Elastizitätsmodul errechnet sich aus den im Biegeversuch 

ermittelten Daten nach folgender Formel: 

E-modul = Dicke x Kraft / Dickenänderung x Fläche 
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Abb. 4.1.2.-3: Universal-Prüfmaschine Modell 1446 (Zwick, Deutschland) 

Er konnte nach Durchführung des Biegeversuchs aufgrund der vorhandenen Software 

ebenfalls direkt an der Prüfmaschine abgelesen werden. Der Elastizitätsmodul 

entspricht dem Durchbiegen eines auf zwei Auflagen ruhenden Prüfkörpers unter einer 

Belastung mit der Kraft F um den Betrag f (mm). 

Die Zugfestigkeit wurde ebenfalls mit der Zwick-Universal-Prüfmaschine entsprechend 

DIN 53455 ermittelt. Die Prüfkörper entsprachen denen des Biegeversuchs. Der 

Kraftmessbereich lag bei 0-500 N. Die Versuchsgeschwindigkeit betrug konstant 

18 mm/min. 

4.1.3. Ermittlung der Torsionsfestigkeit (Drehmoment) der  
 Osteosynthese-Schrauben 

Zur Ermittlung der Torsionsfestigkeit der PLLA-Schrauben standen 10 Implantate mit 

Standardlänge zur Verfügung. Sie wurden zur Testung so in einem Spannfutter fixiert, 

daß die freie Ausspannlänge bis zum Schraubenkopf 10 mm betrug. Um das Prüfgerät 

an dem Kreuzschlitz des Schraubenkopfes ansetzen zu können, wurde ein spezieller 

Schraubenbit angefertigt.

Für die Bestimmung des Drehmomentes bis zum Bruch der Schraube wurde ein 

Drehmoment-Schraubendreher mit einem Messbereich von 25 bis 130Ncm verwendet. 

Die Prüfung erfolgt manuell bei einer konstanten Winkelgeschwindigkeit. 
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4.2. Ergebnisse der Festigkeitsuntersuchungen 

4.2.1. Prüfkörper aus den Platten-Rohlingen 

Für die Biegefestigkeit der Prüfkörper ergab sich ein Mittelwert x10 = 92 N/mm2 bei 

einer Standardabweichung s = 4,9.

Der aus dem Mittelwert errechnete Elastizitätsmodul betrug 3450 N/mm2.

Die Zugfestigkeit der Prüfkörper wies einen Mittelwert x10 = 62 N/mm2 mit einer 

Standardabweichung s = 3,2 auf. [Abb.4.2.1.-1] 

4.2.2. Osteosyntheseschrauben 

Für die Schrauben wurde bis zum Bruch ein mittleres Drehmoment x10 = 45 Ncm mit 

einer Standardabweichung s = 11 ermittelt [Abb.4.2.2.-1]. Bereits ab einem 

Drehmoment von ca. 35 Ncm verformte sich die Schraube stark. Der Verdrehwinkel 

bis zum Schraubenbruch war sehr groß, konnte aber mit diesem einfachen Prüfaufbau 

nicht quantitativ ermittelt werden.

Abb. 4.2.1.-1: Biegefestigkeit und Zugfestigkeit der Platten-Prüfkörper 
(n=10) als Mittelwert mit Standardabweichung  
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Abb. 4.2.2.-1: Drehmoment der Standardschrauben   
  (n=10) als Mittelwert mit Standardabweichung  
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5. Tierexperimenteller Hauptversuch 

5.1. Versuchstiere und Gruppeneinteilung 

Für die Studie standen 20 ausgewachsene, ca. 1,5 Jahre alte Göttinger 

Miniaturschweine beiderlei Geschlechts zur Verfügung. Die Tiere wurden artgerecht in 

den Ställen des Versuchsgutes der Universität Göttingen gemäß der Genehmigung 

eines Tierversuchs (Bezirksregierung Braunschweig AZ: 504.42502) gehalten. Das 

präoperative Körpergewicht der Schweine betrug zwischen 29,6 kg und 69,4 kg. Die 

Tiere wurden in 4 Gruppen nach Überlebenszeiten eingeteilt. Auf die methodische 

Festlegung einer Kontrollgruppe zur Beurteilung der Heilung der 

Wirbelkörperosteotomie ohne resorbierbare Osteosynthese haben wir aus 

tierschutzrechtlichen Gründen und in Kenntnis der Tatsache, daß entsprechende Daten 

in der Literatur bekannt sind, verzichtet. 

Tabelle 5.1.-1: Gruppeneinteilung der Versuchstiere nach Überlebenszeiten 

Schwein Nr. Geschlecht Op-Gewicht Überlebenszeit
Gruppe 1 7926 weibl. 29,6 kg 6 Wochen 

 7914 weibl. 40,0 kg 6 Wochen 
8032 männl. 34,7 kg 6 Wochen 

 7938 männl. 33,5 kg 6 Wochen 
 7939 weibl. 36,9 kg 6 Wochen 

Gruppe 2 601 männl. 35,0 kg 12 Wochen 
 7776 männl. 36,0 kg 12 Wochen 
 6982 männl. 33,4 kg 12 Wochen 
 766 männl. 31,7 kg 12 Wochen 
 7844 männl. 42,4 kg 12 Wochen 

Gruppe 3 7972 weibl. 34,6 kg 26 Wochen 
 2716 weibl. 38,4 kg 26 Wochen 
 6285 weibl. 35,2 kg 52 Wochen 
 6667 weibl. 60,2 kg 52 Wochen 

Gruppe 4 663 weibl. 33,2 kg 64 Wochen 
 2467 weibl. 69,4 kg 64 Wochen 
 6555 männl. 57,2 kg 78 Wochen 
 2593 männl. 50,4 kg 78 Wochen 
 486 männl. 41,6 kg 104 Wochen 
 6132 männl. 42,o kg 104 Wochen 
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5.2. Verwendete biodegradable Implantate 

Die Rohlinge der Osteosynthese-Platten wiesen folgende Dimensionen auf: 100 x 14 x 

4 mm (Länge x Breite x Dicke). Die Schrauben hatten bei einer Standardlänge von  

40 mm einen Aussendurchmesser von 4,5 mm und einen Innendurchmesser von  

2,9 mm. Der Gewindewinkel der Schraube betrug 30 Grad [Abb.5.2.-1]. 

Intraoperativ haben wir den Rohling der Osteosynthese-Platte den spezifischen 

anatomischen Verhältnissen des Versuchstieres angepasst und zur Überbrückung der 

Distanz zwischen den Wirbelkörpern von L-2 und L-4 auf eine Länge von ca. 9 cm 

gekürzt. Die manuell eingebrachten Plattenlöcher für die Osteosynthese-Schrauben 

hatten einen Durchmesser von 6 mm. Die Schrauben mit Standardlänge zur Fixierung 

der Platte wurden entsprechend der Wirbelkörperdicke auf 2,5 – 3,0 cm gekürzt. 

Abb. 5.2.-1: Plattenrohling und 4,5 mm Schraube mit Standardlänge. 

5.3. Operationsvorbereitung und Narkose 

Zur präoperativen Medikation erhielt jedes Tier 5 mg/kg Körpergewicht (KG) StresnilR

(Azaperon) i.m. und 10-15 min später HypnodilR (Metomidat-HCL) in einer Dosierung 

von 12,5 mg/kg KG. Anschließend wurde ein venöser Zugang über eine Ohrvene unter 

Verwendung eines Cava-FixR-Katheters mit 0,5 mm Innendurchmesser gelegt. War 
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peripher kein venöser Zugang möglich, wurde in offener Technik über die Vena 

jugularis ein Katheter eingelegt. In diesen Fällen erhielt das Tier bis zur Erlangung 

eines sicheren venösen Zuganges eine Maskennarkose unter Verwendung eines 

Halothan-Sauerstoff-Gemisches. Nach i.v. Gabe eines Bolus von 50-100 mg Hypnodil 

erfolgte die oro-tracheale Intubation mit einem PortexR-Nasotracheal-Tubus von  

7-8 mm Durchmesser. Zur Analgesie haben wir den Tieren 15-22 mg DipidolorR

verabreicht.

Während der Operation erfolgte ein Monitoring mit EKG-Ableitung, rektaler 

Temperaturmessung sowie exspiratorischer C02-Messung durch ein CapnologR-

Messgerät im Beatmungssystem. Die Beatmung wurde durch ein kombiniertes 

Beatmungsgerät der Fa. Dräger, Typ Sulla 19R, Pulmomat 1R gesteuert und von einem 

VaporR-Halothan-Verdampfer ergänzt. Bei Spontanatmung enthielt das Atemgas 33% 

O2 und 66% N2O. Dieses Verhältnis wurde bei maschineller Beatmung auf 25% O2 zu 

75% N2O verändert. In beiden Fällen wurden dem Atemgasgemisch 0,3-0,5 Vol% 

HalothanR beigemischt. Während der Operation erhielt das Tier ferner eine HypnodilR-

Infusion in einer Dosierung von 2 mg/kg KG/h.

5.4. Operationstechnik 

Die Operation wurde in Rückenlage der Tiere mit seitlich abgespreizten und fixierten 

Extremitäten durchgeführt. 

Die Darstellung der Lendenwirbelsäule erfolgte über einen transabdominellen 

Unterbauchmittelschnitt mit Linksumschneidung des Nabels. Ein Bauchdeckenrahmen 

mit Valven drängte Dünn- und Dickdarm zur Seite und hielt das OP-Gebiet 

übersichtlich. Nach Eröffnung des Retroperitoneums wurden die großen Blutgefäße 

dargestellt und nach sparsamer Mobilisation abgedrängt. Links lateral der Aorta 

erfolgte die Freilegung der Lendenwirbelkörper 2 - 4 in ihrer ventralen Zirkumferenz 

ohne Ligatur der segmentalen Blutgefäße [Abb.5.4.-1]. Zunächst wurde in der Mitte 

des Wirbelkörpers von L-2 und L-4 je ein 2,5 cm tiefes Bohrloch gesetzt, ohne die 
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Wirbelkörperhinterkante zu erreichen und mit dem speziell auf das Schraubengewinde 

ausgerichteten Gewindeschneider das Gewinde geschnitten. Um den Blutverlust aus 

dem Bohrloch zu minimieren, haben wir den Gewindeschneider zunächst im Bohrloch 

belassen. Nun wurden der Plattenrohling auf den individuellen Abstand zwischen LWK-

2 und -4 gekürzt und Schraubenlöcher in die Platte entsprechend der Distanz zwischen 

den Bohrlöchern eingebracht. Die Osteotomie des Wirbelkörpers von L-3 in querer 

Richtung mit der oszillierenden Säge bis dicht an den Spinalkanal heranreichend bei 

einer Schnittbreite von 1 mm schloss sich als nächster Arbeitsschritt an. Die 

Wirbelbogen und die disko-ligamentären Strukturen wurden nicht tangiert, so daß 

keine Instabilität des Wirbelkörpers resultierte. Die nervalen Strukturen haben wir 

dabei sicher geschont. [Abb.5.4.-2]. 

  Abb. 5.4.-1: Operationssitus: Darstellung der ventralen 
  Zirkumferenz von LWK 2-4. 

Abb. 5.4.-2: Operationssitus: Osteotomie mit der oszillierenden  
Säge im LWK-3, Gewindeschneider im Bohrloch von LWK-4. 

Schließlich erfolgte die Fixation der vorbereiteten Osteosynthese-Platte durch das 



40

Einbringen der Schrauben in den Knochenkanal mit vorgeschnittenem Gewinde. 

Dosiert angewendete manuelle Kraft war dafür erforderlich, um eine Frakturierung der 

Schraube und insbesondere ein Abscheren des Schraubenkopfes beim Eindrehen zu 

vermeiden. Abbildung 5.4.-3 zeigt die mit 2 Schrauben fixierte Osteosynthese-Platte 

über der durch eine kleine Blutansammlung unter der Platte erkennbaren Osteotomie 

im LWK-3. 

Abb. 5.4.-3: Op-Situs mit fixierter Platte über der Osteotomie im LWK-3. 

Nach Adaptation des Retroperitoneums mittels fortlaufender Naht haben wir das 

Abdomen schichtweise verschlossen. 

Die Tiere atmeten postoperativ zunächst Raumluft unter Intubationsschutz und 

wurden erst nach vollständigem Abklingen der Narkose extubiert. Als antibiotische 

Kurzzeittherapie gaben wir Penicillin-StreptomycinR (Bayer, Leverkusen, Deutschland) 

in einer Dosierung von 90 mg/kg KG i.m. über 3-5 Tage einmal täglich.

5.5. Gewebeentnahme, Präparation und Aufarbeitung der Knochen-  
 und Weichgewebs-Präparate 

Nach Ablauf der vorgesehenen Standzeit der Tiere wurde nach Prämedikation mit 

Azaperon (StresnilR) und Metomidat-HCL (HypnodilR) durch intrakardiale Injektion 

einer 20%-igen KCL-Lösung ein Herzstillstand und damit der Tod der Tiere 

herbeigeführt. Sofort anschließend entnahmen wir die gesamte Lendenwirbelsäule mit 

den unmittelbar angrenzenden Weichteilen en bloc und froren die Präparate bis zur 
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weiteren Bearbeitung bei –70° C ein.

Zunächst erfolgte die Röntgenuntersuchung der Wirbelsäulenpräparate (s. Abschnitt 

5.6.). Anschließend haben wir die die Osteosynthese-Platte umgebende 

Bindegewebskapsel längs über der Platte inzidiert und an vier Lokalisationen (jeweils 

an den Längs- und Querseiten) 5x5 mm große, die gesamte Dicke der 

Bindegewebskapsel umfassende Gewebeproben für die histologische Untersuchung 

entnommen [Abb.5.5.-1]. 

Abb. 5.5.-1: Schematische Darstellung der Entnahmelokalisation von 4 
vollwandigen 5x5 mm großen Gewebeproben aus der die Platte 
umgebenden Bindegewebskapsel 

Der Zustand der Implantate und die Beschaffenheit der umgebenden 

Bindegewebskapsel sowie lokale Flüssigkeitsansammlungen und etwaige 

Infektionszeichen wurden beschrieben und protokolliert. 

Für die Untersuchung der Knochenpräparate haben wir zunächst die Wirbelkörper L-2, 

L-3 und L-4 separiert und von jeglicher Muskulatur, Bandansätzen sowie 

Bandscheibenanteilen befreit. Zur Beurteilung des Osteotomiespaltes im LWK-3 wurde 

ein quaderförmiger Knochenblock senkrecht zur Osteotomie herausgesägt  

[Abb.5.5.-2]. Aus den Wirbelkörpern L-2 und L-4 erfolgte die Entnahme eines 

zentralen, die Osteosynthese-Schraube vollständig in Längsrichtung enthaltenden 

quaderförmigen Knochenblocks. Das Präparat aus LWK-2 wurde mit histologischen 

Schnitten senkrecht zur Schraube aufgearbeitet (Querschnitt), das Präparat aus LWK-4 

parallel zur Schraube (Längsschnitt) [Abb.5.5.-2].
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Abb. 5.5.-2: Schematische Darstellung der Entnahme der 
Knochenpräparate und Schnittführung zur histologischen Untersuchung. 
LWK-3: Osteotomie quer, LWK-4: Schraube quer, LWK-2: Schraube längs. 

5.6. Radiologische Dokumentation 

Die Wirbelsäulenpräparate von LWK-2 bis LWK-4 wurden en bloc in konventioneller 

Röntgentechnik im anterior-posterioren und lateralen Strahlengang abgebildet 

(Siemens 3 D III, Erlangen, Deutschland). Dabei war der Zentralstrahl auf die 

Osteotomie in LWK-3 und die Osteosynthese-Schrauben in LWK-2 und LWK-4 

gerichtet [Abb.5.6.-1a,b] . Zum Vergleich wurden in ein Wirbelkörperpräparat post-

mortem Schrauben eingebracht und der radiologische Aspekt der Schrauben und des 

trabekulären Knochens als Ausgangsbefund dokumentiert. Anschließend führten wir 

eine Computertomographie (Hi speed Advantage Scanner, GE Medical Systems, 

Milwaukee, USA, Belichtung mit 120 KV, 200 mA, 2 sec) der die Schrauben 

enthaltenden Wirbelkörper L-2 und L-4 zur überlagerungsfreien Beurteilung des 
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periimplantären Knochens durch. Bei einer Schichtdicke von 3 mm untersuchten wir 

die Wirbelkörper in der Frontalebene mit axialer Abbildung der Schrauben.  

Abb. 5.6.-1a, b: Wirbelsäulenpräparat von L-2 bis L-4 in konventioneller 
Röntgentechnik abgebildet, ap und seitlich. (78 Wochen post-op) 

5.7. Anfertigung von histologischen Präparaten 

5.7.1. Weichgewebe 

Die entnommenen Gewebeproben aus der Bindegewebskapsel wurden zunächst in 

4%iger Formalinlösung fixiert und nach Entwässerung durch eine aufsteigende 

Alkoholreihe von 50 bis 100% über Xylol in Paraffin eingebettet.

Anschließend erfolgte das Schneiden der Präparate mit einem Schlittenmikrotom mit 

dem C-Messer und Aufziehen auf unbeschichtete Objektträger. Nachdem die Präparate 

durch Xylol entparaffiniert und durch eine absteigende Alkoholreihe geführt worden 

waren, erfolgte deren Färbung nach Trichrom nach Goldner und Hämatoxylin-Eosin 

(Romeis 1989). 

5.7.2. Knochengewebe 

Die Knochenpräparate der Osteotomie und Osteosynthese-Schrauben wurden 

zunächst mit der Handsäge von randständigem Knochen befreit und auf eine Größe 
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von ca. 1,5 x 0,5-1,0 cm zugesägt. Nach Fixierung in Schaffer'scher Lösung und 

Entwässerung in Methanol für jeweils 24 Stunden konnten die Knochenblöcke in 

Methylmethacrylat eingebettet und im Brutschrank zur Aushärtung gebracht werden 

[Abb.5.7.2.-1a,b,c].  

Abb. 5.7.2.-1 a, b, c: Schnittblöcke der Knochenpräparate:  
a. Schraube längs, b. Schraube quer, c. Osteotomie quer 

Zum Schneiden der Präparate verwendeten wir ein Rotationsmikrotom (Typ HM 350, 

Mikrom, Heidelberg, Deutschland) mit hobelmesserförmig geschliffenen D-Messern. 

Die Schnittdicke betrug dabei 3-5 µm. Auf mit Chromalaungelatine beschichteten 

Objektträgern erfolgte anschließend die Trocknung der erstellten Schnitte im 

Brutschrank. Die Färbung der Präparate wurde nach deren Entplastung durch 

Methoxyethylacetat mit der Methode nach Giemsa (Romeis (1989)) und Trichrom nach 

Goldner (Goldner (1938)) vorgenommen. 

5.8. Lichtmikroskopische Auswertung 

Die Untersuchung der Präparate erfolgte bei verschiedenen Vergrößerungen, wobei 

wir die Weichgewebspräparate mit einem Mikroskop Typ Binokular Standard 16 und

die Knochenpräparate mit einem binokularen Auflichtmikroskop (Wild Makrozoom, Typ 

M 420, Heerbrugg, Schweiz) sowie mit einem Binokular Standart 16 Mikroskop (Zeiss, 

Göttingen, Deutschland) qualitativ auswerteten. Zusätzlich wurden die Präparate unter 

polarisiertem Licht untersucht (Fluoreszenzeinrichtung und 10 W Quecksilberhöchst-

drucklampe). 

a b c
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6. Tierexperimentelle Ergebnisse des Hauptversuches 

Nachfolgend werden die klinischen, radiologischen und histomorphologischen 

Ergebnisse in chronologischer Abfolge dargestellt. 

6.1. Postoperativer Heilungsverlauf 

Der postoperative Verlauf war bei allen Tieren ungestört. Nach vollständigem 

Abklingen der Narkose waren die Tiere sofort ausreichend mobil und begannen am 

Folgetag mit der Nahrungsaufnahme. Der transabdominelle operative Eingriff führte in 

keinem Fall zu einer erkennbaren und behandlungsbedürftigen intraabdominellen 

Komplikation. Eine intestinale Passagestörung trat nicht auf. Die Wundheilung im 

Bereich der Laparatomie war bis auf drei nicht therapiebedürftige kurzzeitige seröse 

Sekretionen ungestört. Da der Hautverschluß mit resorbierbarem Nahtmaterial erfolgt 

war, mußten die Fäden nicht entfernt werden.

Neurologische Beeinträchtigungen, die aufgrund der vorgenommenen Osteotomie des 

Wirbelkörpers von L-3 bzw. nach Einbringen der PLLA-Schrauben in L-2 und L-4 am 

Conus des Rückenmarks, der Cauda equina oder den segmentalen Nervenwurzeln 

hätten auftreten können, wurden nicht beobachtet. Die Wirbelkörperosteotomie führte 

nicht zu einer erkennbaren funktionell wirksamen Stabilitätsminderungen mit 

konsekutiver Beeinträchtigung von Mobilität und Aktivität der Schweine. Zeitgerecht 

7-10 Tage postoperativ wurden die Tiere aus der engmaschigen Beobachtung in die 

auswärtige Gruppenhaltung verlegt.  

Alle Tiere wiesen bis zum Versuchsende eine deutliche Gewichtszunahme auf. Kein 

Tier ist vor Ablauf des geplanten Beobachtungszeitraumes verstorben. 
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6.2. Makroskopische Befunde 

• 6 Wochen 

Die Osteosynthese-Implantate sind durch eine solide, wenige Millimeter starke 

bindegewebige Kapsel vollständig eingescheidet. Darunter stellen sich die 

Osteosyntheseplatte und die Schraubenköpfe geringgradig getrübt dar, wobei die 

Materialoberfläche unversehrt ist [Abb.6.2.-1]. Direkt unterhalb der Schraubenköpfe 

sind die Schrauben abgebrochen. Eine vermehrte Flüssigkeitsbildung im Sinne eines 

Seroms stellt sich nicht dar. Nach Entfernen der Platte ist der Osteotomiespalt 

makroskopisch nicht mehr zu identifizieren. 

Abb. 6.2.-1: Osteosynthese-Platte von Bindegewebskapsel eingescheidet,  
6 Wochen post-op. 

• 12 Wochen

Die Implantate liegen unverändert unter einer soliden Bindegewebskapsel ohne 

Serombildung. Das ursprünglich transparente Osteosynthese-Material ist milchglasartig 

getrübt. Die Schraubenköpfe sind frakturiert und geringfügig disloziert. Die 

Materialoberfläche ist weiterhin glatt und unversehrt ohne Zeichen der einsetzenden 

Degradation.

• 26-52 Wochen 

Die Bindegewebskapsel ist in ihrer Größenausdehnung unverändert und scheidet die 



47

Implantate ohne Serombildung ein. Nach 26 Wochen finden sich erstmalig 

Veränderungen der Oberflächenbeschaffenheit des Osteosynthese-Materials. Es sind 

feine oberflächliche Fissuren ohne erkennbare Beeinträchtigung der Implantat-

Integrität oder -Form zu erkennen [Abb.6.2.-2].  

Nach 52 Wochen ist eine Zunahme der Anzahl und Tiefe der Fissuren an der 

Osteosynthese-Platte bei erhaltener Form und Integrität zu erkennen. In 

Lagebeziehung zur soliden Bindegewebskapsel findet sich weder periimplantär noch 

zur umgebenden Muskulatur hin eine vermehrte Flüssigkeitsansammlung. 

Abb. 6.2.-2: Trübung der Platte mit beginnender Oberflächenarrosion bei 
disloziertem Schraubenkopf. 26 Wochen post-op. 

• 64-104 Wochen 

Die Implantate liegen weiterhin in situ. Das weiß erscheinende Material zeigt eine 

grobschollige Fragmentierung und weist deutliche Zeichen der Degradation in der 

Form auf, daß eine Erweichung und Verflüssigung bei weitgehend erhaltenem 

Implantatvolumen einsetzt [Abb.6.2.-3]. Die frakturierten Schraubenköpfe sind nicht 

mehr identifizierbar. Die umgebende Bindegewebskapsel ist zum Implantat hin 

ödematös durchsetzt, ohne daß eine periimplantäre Flüssigkeitsansammlung im Sinne 

eines Seroms vorliegt. In allen Abschnitten stellt sie sich homogen strukturiert ohne 

Hinweis auf eine umschriebene tumoröse Veränderung dar. 
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Abb. 6.2.-3: Milchig-weiß getrübte Osteosyntheseplatte mit 
Fragmentation und Erweichung. Kein Serom, ödematöse 
Bindegewebskapsel. 78 Wochen post-op. 

6.3. Röntgenbefunde 

6.3.1. Konventionelle Radiologie der Osteosynthese-Schraube 

Die PLLA-Schraube ist nicht röntgenopak und stellt sich im konventionellen 

Röntgenbild nicht dar. Am Beispiel der Röntgenaufnahmen im anterior-posterioren und 

seitlichen Strahlengang eines Wirbelkörpers mit post-mortem eingebrachter Schraube 

als Ausgangsbefund zeigt sich als indirekter Hinweis eine dem Implantat 

entsprechende umschriebene Erhöhung der Strahlentransparenz [Abb.6.3.1-1a, b].  

Abb. 6.3.1.-1a b: Der Schraube entsprechende erhöhte 
Strahlentransparenz im Wirbelkörper von L-2. (Röntgenaufnahme ap und 
seitlich, Schraube post mortem eingebracht) Pfeil = Schraube 
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Nach 6 Wochen ist die Schraube von einem feinen Sklerosesaum bei unveränderter 

Strahlentransparenz des Implantates umgeben. Regelrechte Darstellung der 

umgebenden Knochenbälkchen [Abb.6.3.1.-2a, b].  

Abb. 6.3.1.-2a, b: Feiner Sklerosesaum die Schraube umgebend, 
unauffällige Trabekelstruktur. (Röntgenaufnahme LWK-2 ap und seitlich, 6 
Wochen post-op) Pfeil = Schraube 

Bis zum Ablauf des Beobachtungszeitraumes nach 104 Wochen stellt sich die Schraube 

im Wirbelkörper unverändert dar. Eine Minderung der Strahlentransparenz durch 

einwachsendes Bindegewebe oder Knochen ist nicht zu erkennen. Der feine 

periimplantäre Sklerosesaum bleibt konstant. Periimplantäre ossäre Reaktionen im 

Sinne osteolytischer Veränderungen oder im Sinne von Osteonekrosen finden sich 

insbesondere bei den Tieren zum Abschluß der Studie nicht [Abb.6.3.1.-3a, b].

Abb. 6.3.1.-3a, b: Unveränderte Darstellung der Schraube und 
umgebender Sklerose, keine Osteolyse. (Röntgenaufnahme LWK-2 ap und 
seitlich, 104 Wochen post-op) Pfeil= Schraube 
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6.3.2. Computertomographie der Wirbelkörper mit Osteosynthese-
 Schraube 

Auch in den überlagerungsfreien Schnittbildern der Computertomographie in der 

Frontalebene ist eine direkte Darstellung der Schraube nicht möglich. Sie lässt sich nur 

indirekt als Erhöhung der Strahlentransparenz abbilden. Die CT eines 

Lendenwirbelkörpers mit post-mortem eingebrachter Schraube zeigt als 

Ausgangsbefund den umschriebenen Defekt im trabekulären Knochen mit feiner 

periimplantärer Verdichtung [Abb.6.3.2.-1], der sich im gesamten 

Beobachtungszeitraum unverändert darstellt. Zeichen der Degradation der Schraube 

mit Einwachsen von Bindegewebe oder Knochen sind nicht zu erkennen [Abb.6.3.2.-2 

und -3]. Pathologische Umbauvorgänge des Knochens periimplantär insbesondere mit 

der Ausbildung von Osteolysen stellen sich nicht dar. 

Abb.6.3.2.-1: Umschriebener Defekt im spongiösen Knochen des 
Wirbelkörpers der PLLA-Schraube entsprechend, feine periimplantäre 
Verdichtung. (CT von LWK-4, Frontalebene, Schraube post mortem 
eingebracht) Pfeil= Schraube 

Abb.6.3.2.-2: Strahlentransparente Schraube, feine periimplantäre 
Sklerose, normale Trabekelstruktur. (CT von LWK-4, Frontalebene, 6 
Wochen post-op) Pfeil= Schraube 

Abb.6.3.2.-3: Strahlentransparenz der Schraube und periimplantäre 
Sklerose im Verlauf unverändert, normale Trabekelstruktur, kein Nachweis 
von Osteolysen oder Osteonekrosen. (CT von LWK-4, Frontalebene, 104 
Wochen post-op) Pfeil= Schraube 

Abb.6.3.2.-1 Abb.6.3.2.-2 Abb.6.3.2.-3
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6.3.3. Konventionelle Radiologie der Wirbelkörperosteotomie 

Nach 6 Wochen ist die Osteotomie als feine Aufhellungslinie im Wirbelkörper von L-3 

zu erkennen und nicht knöchern überbrückt. Die trabekuläre Struktur des spongiösen 

Knochens ist in diesem Bereich unterbrochen und beidseits des Osteotomiespaltes 

kurzstreckig bandförmige verdichtet [Abb.6.3.3.-1]. 

Der Osteotomiespalt kann nach 12 Wochen allenfalls residual identifiziert werden und 

ist nahezu vollständig knöchern überbrückt. Die Osteotomie grenzt sich vom 

umgebenden Knochen durch eine in Rückbildung begriffene bandförmige Verdichtung 

ab. Die trabekuläre Struktur des Knochens reorganisiert sich und gleicht sich der des 

unversehrten Knochenlagers wieder an. Die Knochendichte des Wirbelkörpers 

erscheint als Ausdruck einer diffusen Kalksalzminderung homogen geringfügig 

vermindert [Abb.6.3.3.-2]. 

Von der 26.-52. Woche ist die Osteotomie vollständig knöchern konsolidiert und die 

Struktur der Trabekel hat sich weitgehend normalisiert. Die sie umgebende Sklerose 

bildet sich zurück und die Strahlentransparenz des Wirbelkörpers normalisiert sich. 

Nach 104 Wochen ist die Osteotomie nicht abgrenzbar und vollständig knöchern 

überbrückt. Das Remodelling des trabekulären Knochen ist abgeschlossen und als 

indirekter Hinweis auf die Osteotomie ist nur noch als Residuum eine schmale 

bandförmige Verdichtung verblieben [Abb.6.3.3.-3]. Der Kalksalzgehalt des 

Wirbelkörpers ist normal. 
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Abb. 6.3.3.-1: Osteotomiespalt in L-3 abgrenzbar mit schmaler 
bandförmiger Verdichtung der Trabekel. (Röntgenaufnahme seitlich, 6 
Wochen post-op) Pfeil =Osteotomie 

Abb. 6.3.3.-2: Osteotomiespalt in L-3 nahezu vollständig knöchern 
überbaut, Remodelling der Trabekelstruktur, geringfügige homogene 
Kalksalzminderung. (Röntgenaufnahme seitlich, 12 Wochen post-op)  
Pfeil = Osteotomie 

Abb. 6.3.3.-3: Osteotomie knöchern durchbaut, Remodelling der 
Trabekel abgeschlossen, residuale feine bandförmige Verdichtung. 
Kalksalzgehalt normal. (Röntgenaufnahme seitlich, 104 Wochen post-op)  
Pfeil =Osteotomie 

6.4. Histomorphologische Befunde der periimplantären 
 Bindegewebskapsel 

• 6 Wochen

Das histologische Bild wird geprägt von einem zellreichen Granulationsgewebe, das 

eine lymhpo-histiozytäre Infiltration aufweist. Daneben findet sich faserreiches, 

kollagenes Narbengewebe [Abb.6.4.-1]. 

Abb. 6.3.3.-1 Abb. 6.3.3.-2 Abb. 6.3.3.-3
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Abb. 6.4.-1: Zellreiches Granulationsgewebe mit lympho-histiozytärer 
Infiltration [Pfeil]. (Trichrom n. Goldner, Obj.100x, 6 Wochen post-op) 

• 12 Wochen 

Bei einem deutlichen Rückgang der zellulären Reaktion hat sich die Formation der 

Bindegewebskapsel auf ein straffes, kollagenes, teilweise kapillarreiches 

Narbengewebe hin vereinheitlicht. Nur vereinzelt finden sich einzelne lympho-

histiozytären Zellen eingestreut [Abb.6.4.-2]. 

Abb.6.4.-2: Bindegewebskapsel mit zellarmem kollagenen 
Narbengewebe. (Trichrom n. Goldner, Obj. 100x, 12 Wochen post-op)

• 26-52 Wochen

Das histologische Bild stellt sich zunächst konstant als kollagenes Narbengewebe mit 

vereinzelt liegenden Histiozyten dar. Nach 12 Monaten findet sich zunehmend eine 

Zweiteilung der Bindegewebskapsel. Implantatfern herrscht kollagenes zellarmes 

Narbengewebe vor, zum Implantat sind vereinzelte Implantatpartikel von einem zell- 

reichen chronisch entzündlich infiltrativen Granulationsgewebe umgeben [Abb.6.4.-3]. 
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Abb. 6.4.-3: Nachweis einzelner Degradationspartikel [Pfeil] in einem 
zellreichen Granulationsgewebe. (Trichrom n. Goldner, einfach polarisiert, 
Obj. 250x, 52 Wochen post-op) 

• 64-104 Wochen

Implantatfern findet sich faserreiches Narbengewebe als Ausdruck der Reifung der 

Bindegewebskapsel mit fortschreitender Reduktion an histiozytären Zellelementen. 

[Abb.6.4.-4].  

Implantatnah liegen multiple Degradationspartikel in einem zellreichen chronisch 

entzündlich infiltrativen Granulationsgewebe [Abb.6.4.-5].  

Es haben sich Fremdkörpergranulome ausgebildet, die mehrkernige Fremdkörper-

riesenzellen mit inkorporierten PLA-Mikro-Partikeln enthalten [Abb.6.4.-6]. 

In keinem der an 4 Lokalisationen der Bindegewebskapsel entnommenen Präparate 

fanden sich Hinweise auf eine maligne Gewebeformation. 

 Abb. 6.4.-4: Implantatfern faserreiches Narbengewebe. (Trichrom n. 
 Goldner, Obj. 250x, 64 Wochen post-op) 
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Abb.6.4.-5: Degradationspartikel [Pfeil] in einem zellreichen 
Granulationsgewebe. (Trichrom n. Goldner, einfach polarisiert, Obj. 250x, 
78 Wochen post-op) 

Abb. 6.4.-6: Granulom [Pfeil] mit Fremdkörperriesenzellen und 
inkorporierten PLA-Partikeln. (Trichrom n. Goldner, Obj. 400x, 104 
Wochen post-op)

6.5. Histomorphologische Befunde der Osteosynthese-Schraube 

• 6 Wochen

Die unverändert einliegende Schraube ist von einer dünnen Bindegewebskapsel 

vollständig eingescheidet. Diese besteht aus kollagenen Fasern und weist Fibroblasten 

und histiozytäre Zellen (Makrophagen und mehrkernige Riesenzellen) auch in direktem 

Kontakt zur Schraubenoberfläche auf [Abb.6.5.-1].  

An die Bindegewebskapsel schließt sich zirkulär ein vitales Knochenregenerat an, das 

in den Gewindeunterschnitten feintrabekulär strukturiert ist und sich von dem 



56

trabekulären Knochenlagergewebe des Wirbelkörpers unterscheidet. Besonders der 

Markraum des neu gebildeten Knochens ist noch nicht regeneriert und hebt sich 

deutlich von dem mit hämatopoetischen Zellen gefüllten Markraum des Knochenlagers 

ab [Abb.6.5.-2].  

Abb. 6.5.-1: Schmale periimplantäre Bindegewebskapsel mit Histiozyten, 
Makrophagen [Pfeil] und mehrkernige Riesenzellen [Doppelpfeil](Giemsa, 
Obj. 160x, 6 Wochen post-op), S=Schraube, BK=Bindegewebskapsel

Abb. 6.5.-2: In den Gewindeunterschnitten [Kreis] feintrabekuläres 
Knochenregenerat mit rarefiziertem vitalen Markraum. (Giemsa, Obj. 4x, 6 
Wochen post-op), S= Schraube, M=Knochenmark, T=Trabekel 

• 12 Wochen

An die unverändert schmale zellreiche periimplantäre Bindegewebskapsel schließt sich 

eine Manschette trabekulären Knochens mit parallel liegenden Kollagenfibrillen an. 

Vitale Osteozyten liegen in unmittelbarer Nähe zur Kapsel [Abb.6.5.-3].  
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Das periimplantäre Knochenregenerat in den Gewindeunterschnitten gleicht sich 

zunehmend dem originären Knochen des Lagers an. Neben einer Zunahme der 

Spongiosabälkchendicke und Intensivierung der trabekulären Vernetzung ist vitaler 

hämatopoetisch aktiver Markraum zu erkennen [Abb.6.5.-4]. Hinweise auf eine 

beginnende Degradation der Schraube finden sich nicht.  

Abb. 6.5.-3: Trabekulärer Knochen mit parallelen Kollagenfibrillen [Pfeil] 
und vitalen Osteozyten [Doppelpfeil]. (Giemsa, Obj. 25x, 12 Wochen post-
op) S=Schraube, M=Knochenmark, T=Trabekel 

Abb. 6.5.-4: Zunahme der Spongiosabälkchendicke und Vernetzung in 
den Gewindeunterschnitten. (Giemsa, Obj. 6,4x, 12 Wochen post-op) 
S=Schraube, M=Knochenmark, T=Trabekel 

• 26-52 Wochen 

Nach 26 Wochen stellt sich die periimplantäre Bindegewebskapsel unverändert dar. An 

diese reicht Geflechtknochen mit funktionell strukturierten Trabekeln in Angleichung 

an das trabekuläre Lagergewebe des Wirbelkörpers unmittelbar heran. Der anliegende 

Markraum ist mit hämatopoetisch aktiven Zellen gefüllt [Abb.6.5.-5]. 
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Im doppelt-polarisierten Licht lassen sich erstmalig an der Schraubenoberfläche 

Degradationszeichen erkennen [Abb.6.5.-6].  

Nach 52 Wochen zeigt sich an den Gewindeunterschnitten des Implantates eine 

Mikroporosierung [Abb.6.5.-7]. Bei stärkerer Vergrößerung imponiert diese an der 

Schraubenoberfläche "mottenfraßähnlich".  

Im Gegensatz zum trabekulär aufgebauten Wirbelkörper zeigen sich nach anfänglich 

trabekulärer Knochenregeneration nun auch osteonale Regenerationsvorgänge mit der 

Bildung von Lamellenknochen. Als strukturelle Grundlage des Lamellenknochens 

lassen sich Osteone bzw. Havers'sche Systeme in den Gewindeunterschnitten 

nachweisen [Abb.6.5.-8].  

Abb. 6.5.-5: Der trabekuläre Knochen in den Gewindeunterschnitten hat 
sich vollständig restrukturiert. (Goldner, Obj. 4x, 26 Wochen post-op) 
S=Schraube, M=Knochenmark, T=Trabekel 

Abb. 6.5.-6: Erstmaliger Nachweis von Resorptionszeichen [Pfeil] an der 
Schraubenoberfläche. (Giemsa, doppelt-polarisiert, Obj. 10x, 26  Wochen) 
S=Schraube, M=Knochenmark, T=Trabekel 
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Abb. 6.5.-7: Mikroporosierung [Pfeil] an der Schraubenoberfläche. 
(Giemsa, Obj. 6,4x, 52 Wochen) S=Schraube, M=Knochenmark, 
T=Trabekel 

Abb. 6.5.-8: "Mottenfraßähnliche" Resorption an der Schraubenober-
fläche. Ausbildung von lamellärem Knochen periimplantär mit Nachweis 
von Osteonen [Pfeil]. (Giemsa, Obj.25x, 52 Wochen post-op) S=Schraube, 
M=Knochenmark 

• 64-104 Wochen 

Die Degradation des Implantates schreitet fort und nach 64 Wochen zeigt sich eine 

feinfaserige Mikrofrakturierung der gesamten Schraube [Abb.6.5.-9 und -10]. In die 

Rissbildungen wächst Bindegewebe ein. Polarisationsoptisch ist die Degradation an der 

Schraubenoberfläche deutlich zu erkennen (Abb.6.5.-11].  

S

M

T

S

M



60

Abb. 6.5.-9: Mikrofrakturierung der Schraube [Pfei] mit Einwachsen von 
Bindegewebe (Trichrom n. Goldner, Obj. 6,4x, 64 Wochen post-op) 
S=Schraube

Abb. 6.5.-10: Mikrofrakturierung der Schraube [Pfeil] mit Einwachsen 
von Bindegewebe (Trichrom n. Goldner, Obj. 6,4x, 64 Wochen post-op) 
S=Schraube

Abb. 6.5.-11: Degradation [Pfeil] der Schraubenoberfläche. (Giemsa, 
einfach polarisiert, Obj. 25x, 64 Wochen post-op) S=Schraube, 
M=Knochenmark, T=Trabekel 

Der zunehmende Verlust der Integrität der Schraube zeigt sich nach 78 Wochen durch 
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die Ausbildung von Resorptionszonen mit einwachsendem Bindegewebe. Die 

Fragmentierung des Polymers imponiert „schollenartig“ [Abb.6.5.-12].  

In den bindegewebigen Einzügen liegen vitale Fibroblasten und zahlreiche histiozytäre 

Zellen [Abb.6.5.-13].

Abb. 6.5.-12: „Schollenartiger“ Zerfall der Schraube, Resorptionszonen 
mit Bindegewebe [Pfeil]. (Giemsa, Obj. 10x, 78 Wochen post-op) 
S=Schraube, M=Knochenmark, T=Trabekel 

Abb. 6.5.-13: Nachweis vitaler Fibroblasten und histiozytärer Zellen 
[Pfeil] in Resorptionszonen. (Giemsa, Obj. 160x, 78 Wochen post-op) 
S=Schraube

Nach 104 Wochen ist die Fragmentierung der Schraube weiter fortgeschritten und 

eingewachsenes Bindegewebe von histiozytären Zellen durchsetzt [Abb.6.5.-14]. 

Wenngleich die Degradation der Schraube fortschreitet, ist zu diesem Zeitpunkt die 

Form des Implantates im Knochen erhalten und nicht zu erkennen, daß dem 

einwachsenden Bindegewebe eine ossäre Substitution nachfolgt [Abb.6.5.-15].  
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Die unverändert zarte Bindegewebskapsel bietet unter dem vermehrten Anfall an 

Degradationsprodukten keinen Hinweis auf eine verstärkte unspezifische 

Entzündungsreaktion. Osteonales Regenerationsgewebe reicht überall an die Kapsel 

heran und ossäre Resorptionszonen an der Schraubenoberfläche stellen sich nicht dar. 

Der Knochen des periimplantären Lagers ist unverändert regelrecht trabekulär mit 

hämatopoetisch aktiven Zellen im vitalen Knochenmark strukturiert [Abb.6.5.-16]. 

Abb. 6.5.-14: Fortschreitende Degradation mit nachfolgend 
einwachsendem Bindegewebe. (Giemsa, Obj. 10x, 104 Wochen post-op) 
S=Schraube, Pfeil= histiozytäre Zellen 

Abb. 6.5.-15: Die Form der Schraube ist weiterhin erhalten, eine 
knöcherne Durchbauung nicht eingetreten. (Trichrom n. Goldner, Obj. 
10x, 104 Wochen post-op) S=Schraube, M=Knochenmark, 
K=Bindegewebskapsel 
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Abb. 6.5.-16: Osteonales Regenerationsgewebe ohne Nachweis ossärer 
Resorptionszonen periimplantär. (Giemsa, Obj. 10x, 104 Wochen post-op) 
S=Schraube, M=Knochenmark, T=Trabekel 

6.6. Histomorphologische Befunde der Wirbelkörperosteotomie 

• 6 Wochen

Der Osteotomiespalt ist vollständig ossär durch Faserknochen im Sinne der endostalen 

Kallusbildung aufgefüllt [Abb.6.6.-1]. Eine Zone vermehrter Bindegewebsbildung als 

Nekrosezone zum Lagergewebe hin stellt sich nicht mehr dar. Die Umstrukturierung 

des ungeordneten Knochengeflechtes hin zu der trabekulären Knochenstruktur des 

Wirbelkörpers hat bereits in den Randzonen der Osteotomie eingesetzt. Der 

Faserknochen verfügt über keine dem umgebenden Markraum entsprechende 

Bestandteile, so daß sich der Osteotomiespalt deutlich vom vitalen Knochenlager der 

Umgebung abhebt. 

Abb. 6.6.-1: Ossär aufgefüllte Osteotomie [Pfeile] mit Faserknochen mit 
beginnendem Umbau im Randbereich zur Trabekelstruktur. (Trichrom n. 
Goldner, Obj. 6,3x, 6 Wochen post-op)
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• 12 Wochen

Der Umbauprozess zur Trabekelstruktur ist nahezu abgeschlossen. Die Trabekel sind 

allenfalls noch geringfügig verplumpt. Ihre Quervernetzung hat sich der 

Knochenstruktur des umgebenden Lager angeglichen [Abb.6.6.-2]. Als 

Identifikationsmerkmal für den Osteotomiespalt ist lediglich eine verminderte 

Anfärbbarkeit der Markbestandteile verblieben. 

Abb. 6.6.-2: Weitgehende Normalisierung der intertrabekuläre Quer-
vernetzung in der Osteotomie [Pfeile] mit verminderter Anfärbbarkeit der 
Markbestandteile. (Trichrom n. Goldner, Obj. 2,5x, 12 Wochen post-op) 

• 26-52 Wochen

Die trabekuläre Knochenstruktur in der Osteotomie hat sich vollständig normalisiert. 

Der Markraum färbt sich einheitlich an. Architektur und Konfiguration des spongiösen 

Knochens stellen sich vollständig wiederhergestellt dar [Abb.6.6.-3]. 

Abb.6.6.-3: Trabekel und Markraum vollständig normalisiert, Osteotomie 
nicht identifizierbar. (Trichrom n. Goldner, Obj. 6,3x, 52 Wochen post-op) 
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• 64-104 Wochen

Im weiteren Verlauf nach 78 und 104 Wochen stellt sich der spongiöse Knochen des 

Wirbelkörpers gänzlich unauffällig dar: Trabekel und Markraum weisen keinerlei 

umschriebene oder diffuse Veränderungen auf, die Osteotomie ist nicht abgrenzbar 

[Abb.6.6.-4].  

Abb. 6.6.-4: Vollständige Restitution des trabekulären Knochens und der 
Markraumstruktur. (Trichrom n. Goldner, Obj.2x, 104 Wochen post-op.
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7. Klinische Studie zur Refixation osteochondraler 
Fragmente mit Polylactid-Implantaten 

7.1. Problematik der traumatisch bedingten osteochondralen Läsion 

Osteochondrale Läsionen, erstmalig 1922 von Kappis beschrieben (Canale und Belding 

(1980)), stellen schwerwiegende Verletzungen insbesondere an den belasteten 

Gelenken der unteren Extremität dar. Zur Refixation traumatischer Knorpel-Knochen-

Fragmente wurden zunächst ausschließlich metallische Implantate wie Kirschner-

Drähte (Burri und Rüter (1975), Hammerle und Jacob (1980)), Klammern (Claes et al. 

(1986)) oder Kleinfragmentschrauben (Burri und Rüter (1975), Hammerle und Jacob 

(1980)) eingesetzt. Deren Verwendung ist jedoch mit Risiken allgemeiner Art und 

Nachteilen für das Gelenk behaftet (Cutright et al. (1971), Getter et al. (1972), Smitt 

und Polistina (1969)), so daß Gewebekleber in die Therapie eingeführt wurden (Claes 

et al. (1982), Claes et al. (1986), Rupp und Stemberger (1978)). Sie ermöglichen 

lediglich die Adaptation der Fragmente und machen eine konsequente postoperative 

Ruhigstellung im Gipsverband unvermeidlich (Claes et al. (1982), Claes et al. (1986)).

Resorbierbare Osteosynthese-Implantate stellen daher eine ideale Alternative für 

derartige Verletzungen dar (Lütten et al. (1988)). Die Tatsache, daß Reibung und 

Scherkräfte zwischen korrespondierenden Knorpelflächen unter Bewegung gering sind 

(Claes et al. (1982), Swanson und Freeman (1979)), ermöglicht degradablen 

Osteosynthese-Implantaten den Anforderungen an die geforderte mechanische 

Stabilität gerecht zu werden und die Einheilung refixierter Knorpel-Knochen-Fragmente

selbst bei sofortiger postoperativer Bewegung des Gelenkes sicherzustellen. 

Voraussetzung für den Erfolg dieses Therapiekonzeptes ist, dass die Einheilung des 

Fragmentes im gut durchbluteten subchondralen Knochen schneller vonstatten geht 

als die Resorption der Implantate (Claes et al. (1986)) und das deren Abbauprodukte 

keine negativen Auswirkungen auf den Heilungsprozess und den Zustand des 

Gelenkes haben.  
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Ziel der klinischen Studie war es, den Stellenwert degradabler Osteosynthese-

Implantate im frühen und mittelfristigen Verlauf nach Refixation traumatischer 

osteochondraler Fragmente an Knie- und Sprunggelenk darzustellen und die 

Effektivität „selbstverstärkter“ PLA-Implantate unter einer funktionellen postoperativen 

Nachbehandlung zu überprüfen.

7.2. Material und Methode 

7.2.1. Patienten 

An der Klinik für Unfallchirurgie, Plastische und Wiederherstellungschirurgie der 

Universität Göttingen wurden zwischen Mai 1999 und März 2002 bei 15 Patienten an 

16 Gelenken 17 osteochondrale Frakturen mit biodegradablen Implantaten (Stifte, 

Nägel, Schrauben) aus Polylactid (Bionx, Tampere, Finnland) fixiert.

Es handelte sich ausschließlich um junge Patienten im Alter von 13-37 Jahre (3 

weiblich, 12 männlich, Durchschnittsalter 24,9 Jahre). Immer lag der Verletzung eine 

akute traumatische Genese zugrunde.  

11 Knorpel-Knochen-Läsionen im Bereich des Kniegelenkes bei 10 Patienten waren 

nach Distorsion (4x) oder Patella(sub)luxation (6x) entstanden [Abb.7.2.1.-1]; bei 5 

Patienten fanden sich 6 osteochondrale Frakturen am oberen Sprunggelenk (OSG) 

[Abb.7.2.1.-2] nach Distorsion (4x) oder Absturztrauma (1x). Typischerweise waren 

meist die mediale Patellafacette oder die laterale Talusschulter betroffen [Tabelle 

7.2.1.-1, siehe Anhang]. 
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   Abb. 7.2.1.-1             Abb. 7.3.2.-2

Abb. 7.2.1.-1: Osteochondrale Fraktur [Doppelpfeil] der medialen 
Patellafacette mit Fragment im lateralen Rezessus [Pfeil], Pat. M.H., 
Unfallaufnahme Patella tangential. 

Abb. 7.2.1.-2: Osteochondrale Fraktur [Pfeil] an der lateralen 
Talusschulter. Pat. V.A., CT präoperativ 

7.2.2. Methode 

Bei allen Patienten erfolgte der operative Eingriff innerhalb der ersten 10 Tage nach 

dem Unfall. Mit Ausnahme einer osteochondralen Fraktur an der medialen 

Talusschulter bei einer Innenknöchelfraktur als Zufallsbefund wurde die Diagnose 

arthroskopisch gesichert [Abb. 7.2.2. -1 und -2]. Über eine anschliessende 

Arthrotomie wurde das freie Knorpel-Knochen-Fragment geborgen, sparsam 

angefrischt und von instabilen Knorpelanteilen befreit. Fixiert wurden ausschließlich 

stabile Fragmente, die mindestens einen Durchmesser von 7-8 mm hatten und eine 

schmale subchondrale Knochenlamelle aufwiesen. Kleinere und in sich frakturierte 

instabile Fragmente wurden verworfen. Nach Kürettierung des Fragmentbettes haben 

wir das obligate Eröffnen der subchondralen Knochenplatte in Form einer 

anterograden Mikrofrakturierung vorgenommen (Alexander und Lichtman (1980), 

Steadman et al. (1999)). Nach Einpassen des Fragmentes und dessen passagerer 

Fixation mit 1,5 mm Stahl-Kirschnerdrähten erfolgte die definitive Retention mit dem 

resorbierbaren Implantat aus Polylactid [Abb.7.2.2.-3 und -4]. Begleitverletzungen wie 

Bandrupturen am oberen Sprunggelenk wurden genäht und korrigierende Eingriffe am 

Halteapparat der Kniescheibe nach Patella(sub)luxation in gleicher Sitzung 

durchgeführt.  
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Abb. 7.2.2.-1: Großer Knorpeldefekt an der medialen Patellafacette 
[Pfeil].
Pat. M.H., arthroskopischer Befund. 

Abb. 7.2.2.-2: Wenig dislozierte osteochondrale Fraktur [Pfeil].  
Pat. V.A., arthroskopischer Befund. 

Abb. 7.2.2.-3: Refixation des Patellafragmentes [Pfeil] mit je 2 smart-
nailR und smart-pinR, Pat.M.H., mediale Arthrotomie 

Abb. 7.2.2.-4: Refixation des Fragmentes [Pfeil] mit 3 smart-nailR und 
Mikrofrakturierung [Doppelpfeil] im ventralen Defekt. Pat.V.A., laterale 
Arthrotomie des OSG mit Osteotomie des Tubercule de Chaput und der 
distalen Fibula. 

In Tabelle 1 [siehe Anhang] sind die Patienten mit Lokalisation der osteochondralen 

Fraktur, die verwendeten Implantate und deren Anzahl sowie die additiven operativen 

Abb. 7.2.2.-1 
Abb. 7.2.2.-2

Abb. 7.2.2.-3 Abb. 7.2.2.-4
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Maßnahmen dargestellt. In 2 Fällen war aufgrund der Lokalisation der Läsion an der 

lateralen Talusschulter eine Fibulaosteotomie mit anschließender Plattenosteosynthese 

(1/3-Rohrplatte Titan) sowie 1x eine Osteotomie des Tubercule de Chaput mit 

Schraubenrefixation erforderlich, um den Defekt zur passgenauen Fixation des 

Fragmentes zugänglich zu machen. 

Die Nachbehandlung war in allen Fällen funktionell ohne Gipsruhigstellung. Am ersten 

postoperativen Tag wurde mit aktiver und passiver Krankengymnastik begonnen, bei 

Verletzungen des Kniegelenkes unterstützt durch CPM („continous passiv motion"). 

Isometrische Anspannungsübungen und Kryotherapie komplettierten die 

Physiotherapie. Bis zum Abschluß der 6.-8. postoperativen Woche war lediglich 

Bodenkontaktbelastung erlaubt. 

7.2.3. Implantate 

Die Implantate bestehen aus semi-kristallinem homopolymeren Polylactid. Ihre 

Herstellung erfolgte in „selbstverstärkter“ Technik, wodurch sich eine Biegefestigkeit 

von 238 N/mm2 erreichen läßt. Bis zu ihrer vollständiger Resorption im Knochen-

Knorpelgewebe wird in Abhängigkeit vom Implantatvolumen eine Dauer von 3-5 

Jahren angegeben (DePuy: Produktinformation 1998). 

Es wurden vorrangig 1,5 mm Stifte ohne (smart-pinR) oder mit flachem Kopf und 

kleinen Widerhaken am Implantatkern (smart-nailR) verwandt. Bei größeren 

Fragmenten kamen auch 2,0 und 2,7 mm Schrauben (smart-screwR) zur Anwendung 

[Abb.7.2.3.-1]. Anzahl und Dimensionierung der Implantate (Länge: 16-25 mm, 

Durchmesser: 1,5–2,7 mm) ergaben sich individuell intraoperativ in Abhängigkeit von 

Größe und Beschaffenheit des Knorpel-Knochen-Fragmentes [Tabelle 7.2.1.-1, siehe 

Anhang]. 
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Abb.7.2.3.-1: „Selbstverstärkte“ resorbierbare Implantate:  
a. smart-pinR, b. smart-nailR, c. smart-screwR.

7.2.4. Nachuntersuchung 

Die Patienten wurden klinisch und anhand des Tegner-Aktivitätsscores (Tegner und 

Lysholm (1985)) [Anhang 1], des McDermott-Scores (McDermott et al. (1985)) 

[Anhang 2] sowie des DGKKT-Scores (Löhnert et al. (1999)) [Anhang 3] 

nachuntersucht. Es erfolgte die Beurteilung der bis zum Abschluß der Behandlung 

erstellten konventionellen Röntgenaufnahmen des verletzten Gelenkes (OSG: ap, 

seitlich und ap in 20 Grad Innenrotation; Kniegelenk: ap, seitlich und Patella tangential 

bzw. Defile) der Patienten hinsichtlich Lage, Integration und Vitalität des Fragmentes, 

osteolytischer Veränderungen im Bereich der eingebrachten Implantate sowie 

degenerativer Gelenkveränderungen.

Bei 13 Patienten wurden das Ergebnis kernspintomographisch dokumentiert. Die 

Durchführung der Untersuchungen erfolgte an einem Ganzkörpermagneten 

(Symphony/Quantum, Siemens, Erlangen) mit einer Feldstärke von 1,5 Tesla und 

einer Gradientenstärke von 30 mT/m unter Verwendung einer zirkular polarisierten 

(CP) Extremitätenspule. Hierbei kamen T1-gewichtete Spinecho (SE)- und Turbo 

Inversion Recovery Magnitude (TIRM)-Sequenzen in sagittaler Schichtselektion mit 

einer Schichtdicke von 3 mm zur Anwendung. Ferner wurde ein 3D-Datensatz in Dual-

Echo-Steady-State (DESS)-Messtechnik mit 1,5 mm dünnen Einzelpartitionen 

a b c 
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akquiriert, der multiplanare Rekonstruktionen in allen Raumebenen ermöglichte. Eine 

Kontrastmitteluntersuchung erfolgte nicht. Die Auswertung der MRT-Befunde erfolgte 

durch 2 Untersucher im Konsens nach den folgenden Kriterien: 

Lage und Integration des Fragmentes bezüglich Wiederherstellung des 
Oberflächenalignements
Strukturierung des Gelenkknorpels sowie der subchondralen Knochenplatte im 
Fragmentbereich 
Zustand des Gelenkknorpels allgemein 
Osteolysen von Bohrkanälen ausgehend oder Bone-bruise
Artefakte und deren Ausprägung 
Nachweis eines Gelenkergusses 
Begleitschäden

7.3. Ergebnisse 

7.3.1. Klinischer Befund 

Die Patienten wurden bei einem Follow-up von durchschnittlich 14,3 Monaten (4-34 

Monate) klinisch nachuntersucht. Bei subjektiver Zufriedenheit mit dem 

Behandlungsverlauf und der gegenwärtigen Belastbarkeit des operierten Gelenkes bot 

sich bei 13 Patienten ein regelrechter klinischer Untersuchungsbefund: reizlose und 

stabile Narbenbildung nach Arthrotomie, keine Entzündungszeichen oder Induration im 

Bereich der Weichteile, kein Druckschmerz über dem Operationsgebiet, keine 

Gelenkblockade, gute Beweglichkeit bei stabilen Bandverhältnissen [Abb. 7.3.1.-1a,b 

und 7.3.1.-2a,b] 

Bei 2 Patienten zeigte sich ein gering bis mäßig ausgeprägter nicht punktionswürdiger 

Kniegelenkerguß, der in einem Fall in einem operationspflichtigen Innenmeniskus-

schaden begründet war.  

Die Scorebeurteilung zeigte folgende Ergebnisse [Tab.7.2.1.-1, siehe Anhang]: 

McDermott-Score 89 Punkte (74-100), DGKKT-Score 78,8 Punkte (63-98) und im 

Tegner Aktivitätsscore ein Level von 4,6 (3-7). Dies entspricht im McDermott-Score 

einem erfolgreichen operativen Eingriff und im DGKKT-Score einem guten Ergebnis 
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(jeweils max. 100 Punkte möglich). Im Tegner-Score (max. Level 10) wurde somit ein 

mittleres Aktivitätsniveau erreicht, das aber postoperativ geringfügig geringer als 

präoperativ ausfiel (prä-op 5,1(3-7) vs. post-op 4,6(3-7) ).

Bei einer getrennten Score-Beurteilung nach dem betroffenen Gelenk fielen die 

Ergebnisse für das Kniegelenk besser aus als am oberen Sprunggelenk (McDermott 

91,9 vs. 84,3; DGKKT 80,5 vs. 76,0, Tegner 4,8 vs. 4,3).

Abb. 7.3.1.-1a, b: Funktion des linken OSG nach 10 Monaten  
(Pat. S. v.d.W) 

Abb.7.3.1-2a, b: Funktion des linken Kniegelenkes nach 26 Monaten  
(Pat. H.W.) 
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7.3.2. Radiologischer Befund 

Die Beurteilung der konventionellen Röntgenaufnahmen im postoperativen Verlauf 

nach durchschnittlich 28 Wochen (10-90 Wochen) ergab folgende Befunde: keine 

Fragmentdislokation oder -nekrose, gute bis sehr gute Wiederherstellung des 

Alignements der kortikalen Grenzlamelle, Darstellung der mit einer feinen Sklerose 

begrenzten Implantat-Bohrkanäle als Aufhellungslinien ohne angrenzende 

osteolytische Veränderungen, keine degenerativen Gelenkveränderungen [Abb.7.3.2.-

1 und -2]. 

Abb. 7.3.2.-1: Wiederherstellung der knöchernen Kontur der 
Patellarückfläche [Pfeil]. Pat. M.H., Röntgenaufnahme Patella tangential, 4 
Wochen post-op. 

Abb. 7.3.2.-2: Wiederherstellung der knöchernen Kontur der lateralen 
Talusschulter [Pfeil] und konsolidierter Osteotomie bei regelrechter 
Implantatlage. Pat. V.A., Röntgenaufnahme OSG ap 20° Innenrotation, 18 
Wochen post-op. 

Mit der MRT konnten nach durchschnittlich 12,5 Monaten (4-32 Monate) 13 Gelenke 

untersucht werden. Die Beurteilbarkeit der Gelenke im Allgemeinen und der fixierten 

osteochondralen Fragmente im Speziellen war besonders dann durch s.g. 

Suszeptibilitätsartefakte beeinträchtigt, wenn additiv eine Osteotomie oder 

Osteosynthese durchgeführt worden war. Die obligat mit der Refixation der Fragmente 

vorgenommene Mikrofrakturierung verursachte lokal begrenzte Artefakte, die am OSG 

3x als gering, am Kniegelenk 2x als gering, 2x als mäßig und 2x als erheblich 

eingestuft wurden. In keinem Fall war eine sichere Abgrenzung des fixierten 

Fragmentes gegenüber der knöchernen und knorpeligen Umgebung möglich. Das 

Abb. 7.3.2.-2Abb. 7.3.2.-1 
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Alignement der Knorpeloberfläche war soweit als regelrecht beurteilbar, dass auf eine 

Einheilung ohne relevante Dislokation geschlossen werden konnte [Abb.7.3.2.-3 und -

4].

Abb. 7.3.2.-3: Regelrechtes Alignement des vitalen Gelenkknorpels der 
Patellarückfläche [Pfeil], Pat. M.H.,  
MRT-T1, 3D-DESS, 43 Wochen post-op. 

Abb. 7.3.2.-4: Regelrechtes Alignement an der lateralen Talusschulter 
[Pfeil], nachweisbarer Bohrkanal [Doppelpfeil], Suszeptibilitätsartefakte. 
Pat. V.A., MRT-T2, 48 Wochen post-op. 

Eine detaillierte Beurteilung des Knorpels des fixierten Fragmentes in Anlehnung an 

die „Outerbridge-Klassifikation“ des Gelenkknorpels (Uhl et al. (1998)) oder sogar eine 

Aussage zum Schichtaufbau des Knorpels waren aufgrund der Artefakte nicht möglich. 

Die kortikale Grenzlamelle war je 1x am OSG und an der Patella [Abb.7.3.2.-5] 

geringfügig irregulär begrenzt. Die Bohrkanäle der Implantate im subchondralen 

Knochen kamen als signalarme bandförmige Strukturen zur Darstellung, ohne dass 

sich in der Bildgebung Hinweise auf die Resorption der Implantate ergaben. 

Pathologische Veränderungen im spongiösen Knochen wie Bohrkanalerweiterung, 

Osteolysen oder ein Knochenmarködem ließen sich nicht nachweisen [Abb.7.3.2.-6].  

Abb. 7.3.2.-4Abb. 7.3.2.-3 
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Abb. 7.3.2.-5: Die kortikale Grenzlamelle ist an der Patella irregulär 
begrenzt [Pfeil] mit Suszeptibilitätsartefakt [Stern], Pat. M.M.,  
MRT-T2, 53 Wochen post-op 

Abb. 7.3.2.-6: Bohrkanäle der Implantate im subchondralen Knochen als 
signalarme bandförmige Strukturen [Pfeil], keine Bohrkanalerweiterung, 
keine Osteolyse, kein Knochenmarködem, Pat. M.H.,  
MRT-T1, 43 Wochen post-op. 

Das Signal des Gelenkknorpels in der MRT außerhalb des Operationsgebietes war 

einmal cranial an der medialen Patellafacette mäßig angehoben. Bei allen übrigen 

Gelenken wies der Knorpel ein regelrechtes Signal bei altersentsprechendem Volumen 

auf. Über den Lokalbefund hinausgehende kernspintomographische Befunde waren ein 

Gelenkerguss (OSG: 1x minimal; Kniegelenk: 2x minimal, 2x mäßig) und ein 

degenerativer Innenmeniskus-Hinterhornschaden. 



77

8. Diskussion 

8.1. Eigene experimentelle Arbeiten 

8.1.1. Tiermodell und Methode des tierexperimentellen  
 Hauptversuchs 

Auf Tierversuche kann bei Untersuchungen zur Knochenneubildung und 

Biokompatibilität von biodegradablen Polyestern nicht verzichtet werden. Erst in vivo 

schafft die Summation spezifischer Eigenschaften des Lagergewebes, metabolischer 

Veränderungen in unmittelbarer Nähe zum Implantat und besonderer mechanischer 

Bedingungen am Implantationsort die Voraussetzungen zur Erfassung der Komplexität 

und Dynamik der Degradation. Tierversuche gestalten sich jedoch bei Implantaten aus 

Polylactid bis zu deren vollständiger Degradation aufgrund des ausserordentlich langen 

Follow-up von bis zu 7 Jahren schwierig, so daß diesbezüglich kaum zuverlässige 

Daten vorliegen. Andererseits ist die systematische Entnahme von Gewebeproben zur 

histologischen Untersuchung beim Menschen nicht möglich, sodaß sich Studien zur 

Beurteilung der Biokompatibilität von Polyestern auf klinische Kriterien und 

histologische Einzelbeobachtungen, insbesondere bei durch Komplikationen bedingten 

Re-operationen, stützen (Böstman et al. (1995)). 

Studien in vitro stellen zwar eine sensible Methode zur Untersuchung der Toxizität 

löslicher Polymere und ihrer Degradationsprodukte dar, es ist aber schwierig ihre 

Ergebnisse auf die In-vivo-Situation zu extrapolieren (Ignatius und Claes (1998)). 

Ferner bieten Zellkulturstudien nicht die Möglichkeit, die Interaktion unterschiedlicher 

Gewebe unter einerseits physiologischen Bedingungen und andererseits unter Bezug 

zur klinischen Praxis geschaffener pathologischen Veränderungen zu erfassen und 

einander gegenüber zu stellen. 

Als Versuchstier haben wir das Göttinger Miniaturschwein (GMS) gewählt, da im 

Universitätsklinikum Göttingen mit ihm große Erfahrungen auf experimentellem Gebiet 

vorliegen. Es eignet sich in besonderer Weise für osteologische Untersuchungen, 
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deren Ergebnisse gut auf den Menschen zu übertragen sind (Hönig und Merten 

(1993)). Dem stehen zahlreiche Experimente mit osteologischer Fragestellung und 

Untersuchungen zur Biokompatibilität von resorbierbaren Polyesters bei der Ratte 

gegenüber, die mit den Verhältnissen beim Menschen nicht zu vergleichen sind und 

eine Übertragung auf die klinische Situation nicht zulassen (Scherer et al. (1998)). Von 

der Wahl des Versuchstieres sind nicht nur die Resorptionskinetik der Polymere 

sondern auch die zu beobachtenden histomorphologischen Veränderungen abhängig.  

Aufgrund seiner Größenverhältnisse bietet das GMS die besondere Möglichkeit, die 

Resorptionskinetik groß dimensionierter biodegradabler Implantate und deren Einfluß 

auf das Weichgewebe zu untersuchen. Die Biokompatibilität eines degradablen 

Materials wird nicht nur von der resorptiven Leistungsfähigkeit des Lagergewebes, 

sondern auch ganz wesentlich von dem anfallenden Implantatvolumen bestimmt 

(Tuompo et al. (2001)). Darüber hinaus galt unser Interesse den intraossären 

Reaktionen auf das PLA-Implantat sowie der knöchernen Heilung einer Osteotomie, zu 

denen in der Literatur fast ausschließlich Untersuchungen an Kleintieren vorliegen (Bos 

et al. (1991), Majola et al. (1991), Böstman et al. (1992b), Päivärinta et al. (1993), 

Pihlajamäki et al. (1994), Viljanen et al. (2001)). 

Da die mechanischen Eigenschaften der verfügbaren biodegradablen Implantate beim 

Großtier keine zuverlässige Heilung einer Osteotomie im Bereich eines belasteten 

Extremitätenknochens zulassen und unser klinischer Bezug auf die Wirbelsäule 

ausgerichtet war, haben wir uns für eine Osteotomie des spongiösen Wirbelkörpers 

beim GMS entschieden. Sowohl die anatomischen Größenverhältnisse beim 

Miniaturschwein, die Dimensionierung der Implantate als auch die Wahl des 

verwendeten Instrumentariums ermöglichten ein zum Menschen analoges Vorgehen 

(Wissing et al. (1990)). 

Selbst beim Kaninchen haben sich Schrauben aus Poly-L-lactid als mechanisch 

unzureichend stabil für die zuverlässige Stabilisierung einer Osteotomie des kortikalen 

Knochens der Tibia erwiesen (Manninen (1993)). Unser Versuchsmodell ermöglichte 

uns die Heilung einer Osteotomie im trabekulären Knochen unter einer biodegradablen 
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Osteosynthese zu untersuchen, ohne das Versuchstier durch die von uns durch die 

Osteotomie artifiziell geschaffene ossäre Instabilität zu gefährden. Um vergleichsweise 

groß dimensionierte Implantate verwenden zu können, war die Überbrückung von 

zwei Bewegungssegmenten von LWK-2 bis LWK-4 an der Wirbelsäule notwendig. 

Dadurch wurde jedoch das Osteosynthese-Konstrukt aus Platte und Schrauben 

entsprechend der physiologischen Beweglichkeit der Lendenwirbelsäule Bewegung und 

mechanischer Belastung ausgesetzt. Diese führte zum schon nach 6 Wochen 

nachweisbaren Bruch der mechanisch schwachen Schrauben direkt unterhalb des 

Schraubenkopfes. Zu diesem Zeitpunkt war die Osteosynthese-Platte aber bereits 

soweit stabil von einer Bindegewebskapsel fixiert, daß keine weitere 

Implantatdislokation auftrat. Für die Aussagefähigkeit der tierexperimentellen Studie 

zu Degradationsverhalten und -kinetik sowie Weichgewebs- und Knochenreaktionen 

und deren Einfluß auf die Heilung der Osteotomie hatte das mechanische Versagen 

der Schrauben keine Bedeutung. Bei der Wahl eines anderen Versuchsmodells mit 

Lokalisation der Osteotomie und Osteosynthese z.B. an einem langen Röhrenknochen, 

hätte das Versagen der Osteosynthese mit Bruch der Schrauben das Versuchstier 

hinsichtlich seiner Mobilität gefährdet, das Auftreten lokaler chirurgischer 

Komplikationen begünstigt und eine grobe Dislokation der Implantate wahrscheinlich 

gemacht. Gerlach et al. (1988) berichten bei der Stabilisierung von 

Unterkieferfrakturen bei Beagle-Hunden mit einer Plattenosteosynthese aus Polylactid 

ebenfalls von gebrochenen Schrauben, ohne daß klinisch auffallende Störungen der 

Frakturheilung sowie lokale Wundheilungsstörungen beobachtet werden konnten. Bei 

einem Tier mit klinisch fassbar gelockerter Platte nach 4 Wochen zeigte sich 

radiologisch lediglich eine verzögerte Kallusbildung bei sonst guter 

Gewebeverträglichkeit und histologisch komplikationsloser Frakturheilung. 

Biokompatibilitätsstudien müssen sich auf die Beurteilung der Wechselwirkungen von 

biodegradablem Polyester und dessen biologischer Umgebung stützen. Die von uns 

durchgeführte In-Vivo-Untersuchung betrachtet im Zusammenhang die 

morphologischen Veränderungen der Implantate und den jeweiligen histologischen 

Befund im zeitlichen Verlauf. Dadurch und durch die Erfassung der 
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Degradationsdynamik der Implantate unter physiologischen Bedingungen ist der 

Aussagewert unserer Studie deutlich höher als der einer In-Vitro-Untersuchung. 

Die ergänzenden radiologischen Untersuchungen dienen der Beurteilung der 

Biokompatibilität der Implantate im Knochen nach der von Hoffmann et al. (1997) 

angegebenen Klassifikation. Durch die ergänzend als überlagerungsfreie Bildgebung 

durchgeführte Computertomographie soll geprüft werden, ob sich durch Änderung der 

Strahlentransparenz der Schrauben Hinweise auf deren Resorption oder gar knöcherne 

Substitution ergeben. Die erarbeiteten Kriterien könnten dann zur Beurteilung der 

Biokompatibilität biodegradabler Implantate beim Menschen herangezogen werden. 

8.1.2. Biodegradation von Polylactiden 

Der als Biodegradation beschriebene Abbau hydrolysierbarer Polymere vollzieht sich in 

4 Phasen (Kronenthal (1975)).

Die 1. Phase ist gekennzeichnet durch Auflösung tertiärer und sekundärer Strukturen 

durch Hydratation. In einer 2. Phase erfolgt die irreversible Verminderung der 

mechanischen Kräfte durch die beginnende hydrolytische Spaltung der kovalenten 

Bindungen. Geschwindigkeit und Dauer dieser Phase werden nicht nur von der 

Temperatur sondern auch vom Ausmaß der Kristallinität des Polymers bestimmt. So 

weisen hochkristalline Stoffe gegenüber amorphen in vivo über längere Zeit adäquate 

Festigkeitsparameter auf, wobei die hydrolytische Spaltung in den amorphen 

Abschnitten des Polymers zu beginnen scheint (Eitenmüller et al. (1987a)). Ferner 

wirkt ein hohes Molekulargewicht dem Auflösungsvorgang entgegen. Der Verlust des 

Massenzusammenhaltes beginnt in der 3. Phase. Die Polymere werden bis zu einem 

Molekulargewicht unterhalb der eine feste Form gewährleistenden Höhe gespalten und 

imponieren dann gelatineartig oder von bröckliger Konsistenz. In der 4. Phase vollzieht 

sich schließlich die vollständige Absorption durch Metabolisierung niedrigmolekularer 

Fragmente. Die Substitution eines intraossären Implantates durch einwachsendes 

Knochengewebe oder im Weichteil durch Narbengewebe kann schließlich als 

Rückbildungsphase bezeichnet werden (Pistner et al. (1998)). 
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Unsere Ergebnisse stimmen mit denen von Pistner et al. (1998) und Bos et al. (1991) 

überein, daß der Abbau spritzgegossenem amorphen Polylactids im überschauten 

Zeitraum von bis zu 2 Jahren von hydrolytischen Vorgängen bestimmt wird und das 

erst zum Ende der Beobachtung nach 78-104 Wochen zelluläre Aktivität einsetzt. Das 

ursprünglich transparente Material der Platte in unserer Studie weist nach 12 Wochen 

als Ausdruck einer beginnenden hydrolytischen Spaltung eine milchglasartige Trübung 

auf, ein Quellen der Poly-L-lactid Schraube im Knochen im Rahmen der Hydratation ist 

in diesem frühen Beobachtungsstadium nicht zu finden. Erst nach 52 bis 64 Wochen 

läßt sich der Übergang in die 3. Phase der Biodegradation mit Erweichung und 

Verflüssigung der Platte und Mikroporosierung der Schraube nachweisen. Die 4. Phase 

des Abbaues wird in unserer Studie nach 104 Wochen erreicht, ohne das Maximum 

der zellulären Aktivität und deren abschließender Rückbildung dokumentieren zu 

können.  

Bei hochmolekularem kristallinen Block-Polylactid ist die vollständige Resorbierbarkeit 

des Materials überhaupt zweifelhaft, da nach 5 Jahren in vivo noch beträchtliche 

Mengen nachweisbar sind (Pistner et al. (1998)). Als Ursache wird die verzögerte 

Wasseraufnahme in das Polymer (Cohn et al. (1987), Gilding (1981a,b), Li et al. 

(1990), Visser et al. (1985)) sowie eine gegenüber den hydrophilen amorphen 

Polyestern verminderte enzymatische Abbaureaktion vermutet (Williams und Mort 

(1977)). Pistner et al. (1992) beschreibt nach anfänglichem „Auswaschen“ der 

amorphen Polymerbestandteile aus kristallinem Block-Polylactid eine Nachkristallisation 

mit konsekutiver Erhöhung des Kristallinitätsgrades der verbliebenen 

Polymerbestandteile, woraus sogar eine Verlängerung der Degradationszeit resultiert. 

Während von Merten (1996) bei amorph strukturierten Polylactiden eine 

Nachkristallisation von vornherein ausgeschlossen wird, sehen Hoffmann et al. (1997) 

in einer langsam einsetzenden Rekristallinisierung den Grund für eine verzögerte 

Degradation selbst amorpher Polylactide. 

Über die Kristallinität hinaus wird die Degradationskinetik der Polymere von ihrer 

Zusammensetzung hinsichtlich ihres hydrophil/hydrophoben Charakters bestimmt. 

Durch die Verbindung von Polylactid (PLA) und Polyglycolid (PGA) als Copolymer 
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lassen sich kürzere Degradationszeiten gegenüber den jeweiligen PGA- oder PLA-

Homopolymeren erreichen (Helevirta et al. (1987), Reed und Gilding (1981), Wise et 

al. (1979)). Besonders der hydrophile PGA-Anteil trägt zu einer 

Absorptionsbeschleunigung bei (Craig et al. (1975), Jamshidi et al. (1986), Miller et al. 

(1977), Posey et al. (1971), Reed und Gilding (1981)).

Selbst die einzelnen Stereoisomere des Polylactids weisen unterschiedlich lange 

Degradationszeiten auf. So wird das Poly-L-lactid langsamer abgebaut als das Poly-

D,L-lactid (Cutright et al. (1971), Kulkarni et al. (1966,1971)), wobei sich mit 

Zunahme des Poly-D,L-lactid Anteils bei PLLA/PDLLA Stereocopolymeren eine 

Verkürzung der Degradationszeit erreichen läßt (Vert et al. (1978,1984)). So fanden 

sich histomorphometrisch nach 48 Wochen die zur Stabilisierung einer Osteotomie des 

distalen Femurs bei der Ratte eingebrachten zylindrischen Implantate aus Poly-L-lactid 

unverändert, während die Implantate aus Poly-DL-lactid/Poly-L-lactid 

(40%PDLLA/60%PLLA) zum gleichen Zeitpunkt auf ihrer Oberfläche deutliche 

Veränderungen aufwiesen (Majola et al. (1991)). 

Die Bedeutung des Molekulargewichtes schließlich für die hydrolytische 

Polymerdegradation wird widersprüchlich beurteilt (Sliedregt et al. (1990), Wise et al. 

(1978), Woodland et al. (1973)), wobei Nakamura et al. (1989) besonders bei hohem 

Molekulargewicht einen verlangsamten Polymerabbau nachwiesen. 

8.1.3. Biokompatibilität im Weichgewebe 

Den Polymeren der biodegradablen Polyester wird eine unterschiedlich gute 

Gewebeverträglichkeit zugeschrieben, die von der Art des Polyesters sowie Größe, 

Form und Degradationskinetik des Implantates sowie dem anatomischen Ort der 

Implantation im Organismus abhängig ist (Bergsma et al. (1995), Böstman et al. 

(1990a), Vert et al. (1984)). Zunächst übernimmt der Fibroblast an der 

Implantatoberfläche den wesentlichen Anteil der Gewebereaktion und es kommt zur 

Ausbildung einer Bindegewebskapsel. 

Art und Intensität einer weitergehenden Gewebeantwort werden durch das Entstehen 
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von Degradationsprodukten des Polymers bestimmt. Die zu beobachtende 

Fremdkörperreaktion ist durch das Auftreten meist weniger Makrophagen, Histiozyten, 

Fremdkörperriesenzellen, Lymphozyten, Plasmazellen, Mastzellen und Granulozyten 

gekennzeichnet. Den Makrophagen kommt dabei die größte Bedeutung bei der 

Resorption der Implantatpartikel zu (Anderson und Miller (1984), Morehead und Holt 

(1994)). Die Phagozytose polymerer Partikel kann auch zu einer Schädigung bis hin 

zum Zelltod der Makrophagen führen (Lam et al. (1993)), wodurch freiwerdende 

intrazelluläre Enzyme eine Chemotaxis weiterer Phagozyten bewirken. Dies führt zur 

Ausbildung einer ortsständigen akuten oder chronischen Entzündungsreaktion sowohl 

im Weichteil- als auch im Knochengewebe (Morehead und Holt (1994)). In Verbindung 

mit einer Akkumulation niedermolekularer Degradationsprodukte kann dies zur 

Entwicklung einer übermäßig stark ausgebildeten Entzündungsreaktion mit Entstehung 

von Seromen (Pistner et al. (1998)) und Osteolysen führen, worauf die Untersuchung 

des Exsudates aus osteolytischem Knochen hinweist (Böstman et al. (1990a)).

Ob nun Polylactid durch hydrolytische Spaltung (Schakenraad et al. (1990)), durch 

enzymatische Degradation (Williams und Mort (1977)) oder beschleunigt durch freie 

Radikale (Ali et al. (1993)) abgebaut wird, immer entsteht als Endprodukt L- oder D-

Milchsäure. Da es sich dabei um natürlich vorkommende Substanzen handelt, die via 

Citratzyklus abgebaut werden, bleibt letztendlich die Ursache der beobachteten 

verstärkten Entzündungsreaktion oder Osteolysen nicht zufriedenstellend geklärt. 

Möglicherweise spielt ein lokaler pH-Abfall während der Degradation in Verbindung mit 

der Unfähigkeit des lokalen Gewebes die Degradationsprodukte zu beseitigen eine 

ausschlaggebende Rolle (Taylor et al. (1994), Ignatius und Claes (1998)).

In diesem Zusammenhang sind auch in vitro Untersuchungen zu bewerten, die zeigen, 

daß hohe Konzentrationen der Abbauprodukte toxische Wirkungen auf Zellkulturen 

ausüben können (Ignatius und Claes (1998)). Demgegenüber beobachteten Van 

Sliedregt et al. (1992,1993) bei Untersuchungen zur Proliferation verschiedener 

Zelltypen auf PLA-Filmen nach Zugabe von PLA-Extrakten sowohl hemmende als auch 

stimulierende Effekte, die mit dem Zelltyp, der Art des Polymers und der 

Versuchsanordnung variierten. Eine eindeutige Beeinflussung des Zellwachstums oder 
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der Zellproliferation wurde jedoch nicht beobachtet, weshalb die Autoren auf eine gute 

Gewebeverträglichkeit schlossen. Diese Ergebnisse wurden durch Studien zur 

Proliferation, Adhäsion und Morphologie von Osteoblasten (Elgendy et al. (1993), 

Ishaug et al. (1994)) oder Hepatozyten (Cima et al. (1991)) auf Polylactid bestätigt. 

Der Aussagewert dieser Untersuchungen ist aber dadurch eingeschränkt, daß die 

Zellmedien täglich gewechselt wurden, um die Akkumulation von 

Degradationsprodukten und pH-Wert-Verschiebungen zu vermeiden. Dadurch hatten 

in vitro Bedingungen vorgelegen, wie sie in vivo sicher nicht zu erwarten sind. 

In unserer Studie ist die Osteosynthese-Platte nach 6 Wochen von einer soliden 

Bindegewebskapsel umgeben, deren Volumen sich makroskopisch im gesamten 

Beobachtungsverlauf nicht verändert. Die Dicke der Kapsel ist auf die unmittelbare 

räumliche Lagebeziehung zur ortsständigen Muskulatur zurückzuführen. Auch bei 

guter Bioverträglichkeit provoziert die kontraktionsbedingte Mobilität der Muskulatur 

eine reaktive Kapselverdickung (Harms und Mäusle (1980), Kupp et al. (1982)). Das 

histologische Bild ist anfänglich von einem faserreichen, kollagenen Narbengewebe 

sowie als Reaktion auf das operative Trauma partiell von einem zellreichen 

Granulationsgewebe geprägt, das lymhpo-histiozytäre Infiltrationen aufweist (Hollinger 

und Battistone (1986)). Diese Reaktion ist als allgemeine Fremdkörperreaktion zu 

verstehen und regelmäßig zu beobachten und weist nicht auf toxische Eigenschaften 

der Implantate hin (Eitenmüller et al. (1987b)). Als Ausdruck stabiler mechanischer 

Verhältnisse und der erst nach 26 Wochen zögerlich makroskopisch einsetzenden 

Abbauvorgänge an der Implantatoberfläche mit Ausbildung von Fissuren bestimmt im 

weiteren Verlauf zunächst straffes, kollagenes, teilweise kapillarreiches Narbengewebe 

das histologische Bild. Auch im Weichteilgewebe der Ratte waren Probekörper aus 

amorphem Spritzgußpolylactid bis zur 3. Woche von einer zellreichen 

Bindegewebskapsel eingescheidet, deren Zellzahl sich danach reduzierte bei 

gleichzeitiger Erhöhung des Faseranteils (Pistner et al. (1998)).

Mit der Zunahme an Zahl und Tiefe der Fissuren an der Implantatoberfläche im 

Rahmen der Degradation nach 52 Wochen geht die Bildung eines zellreichen chronisch 

entzündlich infiltrativen Granulationsgewebes einher. Wie auch für das 
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Weichteilgewebe der Ratte beschrieben setzt zunehmend eine resorptive histiozytäre 

Entzündung ein (Pistner et al. (1998)). 

Nach 104 Wochen ist die 4. Phase der Degradation (Kronenthal (1975)) mit deutlicher 

Erweichung und Verflüssigung der Osteosynthese-Platte und -Schrauben im Weichteil 

erreicht. Zu diesem Zeitpunkt ist die Bindegewebskapsel zum Implantat hin ödematös 

durchsetzt, ohne daß eine Akkumulation von Abbauprodukten mit Ausbildung eines 

Seroms vorliegt. Multiple Degradationspartikel finden sich in einem zellreichen 

chronisch entzündlich infiltrativen Granulationsgewebe und auch 

Fremdkörpergranulome mit mehrkernigen Fremdkörperriesenzellen und inkorporierten 

PLA-Mikro-Partikeln haben sich ausgebildet. Dieser Befund entspricht der von 

Morehead und Holt (1994) beschriebenen ortsständigen Entzündungsreaktion im 

Rahmen der Resorption und ist in Verbindung mit der Fähigkeit des lokalen Gewebes 

die Degradationsprodukte zu beseitigen Ausdruck guter Gewebeverträglichkeit 

(Ignatius und Claes (1998), Pistner et al. (1998)). Die beschriebenen histologischen 

Veränderungen und deren Dynamik seitens der periimplantären Bindegewebskapsel 

und der erst nach 104 Wochen verstärkt zu beobachtenden zellulären Aktivität auf 

PLLA-Degradationsprodukte stimmen mit Beobachtungen von Bos et al. (1991) 

überein, die Platten aus Poly-L-lactid im Subkutangewebe von Ratten implantiert 

hatten.

Die eigenen histologischen Ergebnisse bestätigen im gesamten Verlauf die Fähigkeit 

des Weichgewebes, sich an die Degradationsveränderungen des amorphen Polylactids 

anzupassen und die Abbauprodukte abzubauen oder abzutransportieren. Nach 

Durchlaufen einer als „protrahiert resorptiv“ zu bezeichnenden Phase bis zur 64.-78. 

Woche, schließt sich im fließenden Übergang eine „progredient resorptive Phase“ an 

(Pistner et al. (1998)). Diese ist aufgrund des zunehmenden Verlustes des 

Massenzusammenhaltes sowie der Auflösung der Polymerkörper von einer 

ausgeprägten histiozytären Reaktion und Resorption der Materialien geprägt. Auch in 

dieser Phase werden die Resorptions- und Phagozytosekapazität des umliegenden 

Gewebes, wie von Pistner et al. (1998) auch für die Ratte und das Meerschweinchen 

nachgewiesen, nicht überschritten. Wenngleich Pistner et al. (1998) die vollständige 
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Resorption mit Rückbildung der Entzündungsreaktion und Narbenbildung beobachten 

konnten, erstreckte sich unsere Studiendauer nicht bis zum Erreichen dieser letzten 

Phase des Implantatabbaues.  

Im Gegensatz zu unseren Ergebnissen werden für schnell degradierbare Polyglycolid-

Implantate lokale aseptische Entzündungen mit Gewebedestruktion beschrieben 

(Böstman et al. (1990a)). Als Ursache für die Entwicklung derartiger Sinusformationen, 

die klinisch durch eine Rötung mit fluktuierender Schwellung imponieren können, wird 

der massenhafte Anfall an Degradationsprodukten angenommen (Törmälä (1992)). In 

diesen Fällen ist die „Clear-Kapazität“ des umgebenden Gewebes für die pro 

Zeiteinheit anfallende Menge an Abbauprodukten unzureichend, begünstigt durch 

verminderte Durchblutung oder geringe metabolische Aktivität. Derartige 

Veränderungen sind als Zeichen schlechter Gewebeverträglichkeit zu interpretieren.

In einer klinischen Beobachtung berichten Rozema et al. (1992) allerdings auch nach 

einer Platten- und Schraubenosteosynthese aus Poly-L-lactid-Material im 

Schädelbereich über späte klinisch imponierende Entzündungsreaktionen. Nach 

durchschnittlich 3 Jahren war es bei einigen Patienten im Plattenlager zur Anhäufung 

hoch kristalliner Abbauprodukte gekommen, die eine operative Ausräumung des 

Materials erforderlich machte. Die Kristallisierung des Polymers im Implantat führt zum 

Teil zur Bildung unlöslicher Kristallite. Deren hydrolytische Spaltung wird erheblich 

verzögert oder sogar unmöglich, so daß die Anhäufung der Abbauprodukte eine 

entzündliche Gewebereaktion verursacht. Obwohl grundsätzlich auch in amorphem 

Polylactid Kristallisierungsvorgänge ablaufen können, sollte man im klinischen Einsatz 

mit der kristallinen Form der Polymere zurückhaltend sein und ein amorphes Polymer 

bevorzugen (Andriano et al. (1994)). 

Als Komplikation und Ausdruck schlechter Gewebeverträglichkeit beschreiben Hoppert 

et al. (1992) nach Implantation von Stäbchen aus Poly-L-lactid in die 

Rückenmuskulatur von Cararatten bei 2 von 72 Tieren nach 20 bzw. 23 Monaten die 

Entwicklung eines malignen fibrösen Histiozytoms bzw. neurogenen Sarkoms. Auch 

Nakamura et al. (1994) beobachtete bei Wistar Ratten nach der subkutanen 
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Implantation von Platten aus Poly-L-lactid nach 2 Jahren das gehäufte Auftreten von 

Fibrosarkomen oder malignen fibrösen Histiozytomen, allerdings in gleicher Häufigkeit 

auch in der Kontrollgruppe mit Platten aus Polyethylen. Dieser bei Nagetieren 

gemachten Beobachtungen steht kein Nachweis einer Neoplasie beim Menschen 

gegenüber, sodaß die Ergebnisse von Implantationsversuchen an Ratten nicht 

schematisch auf den Menschen zu übertragen sind (Hoppert et al. (1992)). Die 

Kanzerogenität resorbierbarer Implantate scheint mehr von ihrer Größe, Form und 

Oberflächenbeschaffenheit (Ott et al. (1963,1965), Brand et al. (1976)) als von ihren 

chemischen Eigenschaften bestimmt zu werden (Nothdurft (1956)). Bei der malignen 

Entartung des periimplantären Weichteilgewebes bei der Ratte handelt es sich 

höchstwahrscheinlich um eine unspezifische Fremdkörperreaktion (Nothdurft (1955)). 

Da die Verweildauer der Abbauprodukte resorbierbarer Materialien als begrenzt 

angesehen wird und letztendlich körpereigene Stoffwechselprodukte entstehen, stellt 

sich für Eitenmüller et al. (1987a) die Frage einer Kanzerogenität nicht. Zumindest für 

Poly-L-lactid liegen ausreichend fundierte Gutachten vor, die die Unbedenklichkeit des 

Materials belegen (Eitenmüller et al. (1987a)). Campbell et al. (1994) berichten sogar 

von einer in vitro Inhibition von Karzinomzellen durch Polylactide. In unseren 

Untersuchungen konnten wir insbesondere nach langer Beobachtungsdauer keinerlei 

Hinweis auf tumoröse oder neoplastische Veränderungen finden. 

8.1.4. Biokompatibilität im Knochen  

Unsere Ergebnisse unterstreichen die gute Verträglichkeit amorpher 

spritzgusshergestellter Polylactid-Schrauben im spongiösen Knochen des Wirbelkörpers 

bis zum Abschluß des Beobachtungszeitraumes. 

Nach 6 Wochen ist es im Knochen als Reaktion auf das operative Trauma und das 

Polymer zur Ausbildung einer dünnen Bindegewebskapsel bestehend aus kollagenen 

Fasern gekommen (Päivärinta et al. (1993)), die im gesamten Verlauf der Studie bis 

nach 104 Wochen keine erkennbare Größenänderung erfährt. Sie scheidet das 

Implantat zirkulär ein im Gegensatz zu Untersuchungen von Pihlajamäki et al. (1994), 

die am distalen Femur der Ratte als Reaktion auf einen Polylactid-Dübel nur eine 
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punktuell entwickelte Kapsel im Implantat-Knochen-Interface beschreiben. Beiden 

Studien gemeinsam ist die Beobachtung einer nur gering ausgebildeten entzündlichen 

Reaktion mit vereinzelten Makrophagen und mehrkernigen Riesenzellen. Zu diesem 

frühen Zeitpunkt ist eine Alteration der Implantatoberfläche nicht nachweisbar und die 

Entwicklung eines vitalen Knochenregenerates besonders an den 

Gewindeunterschnitten zu beobachten. Dieses gleicht sich nach 12 Wochen dem 

trabekulären Knochen der Umgebung an und ist durch den Nachweis 

hämatopoetischer Zellen und vitaler Osteozyten gekennzeichnet. Der 

fluoreszenzmikroskopische Nachweis neuen Knochens auch direkt in der Umgebung 

des Polylactids beim Beagle-Hund nach 12 Wochen wird als Ausdruck der Vitälität des 

knöchernen Lagers und guter Biokompatibilität gewertet (Eitenmüller et al. (1987b)). 

Während sich nach 26 Wochen beim Miniaturschwein im doppelt-polarisierten Licht 

erstmalig an der Schraubenoberfläche Zeichen der Degradation erkennen lassen, sind 

derartige Veränderungen am Femur der Ratte zum Abschluß der Studie von 

Pihlajamäki et al. (1994) nach 24 Wochen nicht nachweisbar. Auch Majola et al. 

(1991) beschreiben bis zum Studienende nach 48 Wochen Poly-L-lactid Implantate im 

distalen Femur der Ratte ohne Zeichen der Degradation oder Entzündung bei 

Ausbildung einer schmalen Bindegewebskapsel reaktionslos im Knochen einliegend. 

Der fortschreitende Prozeß des Implantatabbaues beim Miniaturschwein ist durch eine 

„Mikroporosierung“ nach 52 Wochen und „Mikrofrakturierung“ mit Ausbildung von 

Rissen nach 64 Wochen gekennzeichnet. In die sich ausbildenden Resorptionszonen 

wächst bei schollenartigem Zerfall Bindegewebe mit vitalen Fibroblasten und 

zahlreichen histiozytären Zellen ein, ohne daß sich eine Entzündungsreaktion einstellt. 

Zum Abschluß der Studie nach 104 Wochen ist keine ossäre Substitution der Schraube 

erkennbar. Der Knochen des periimplantären Lagers ist unverändert regelrecht 

trabekulär mit hämatopoetisch aktiven Zellen im vitalen Knochenmark strukturiert. Die 

in den eigenen Untersuchungen beschriebene intraossäre zelluläre Antwort auf das 

Polymer entspricht im wesentlichen den Beobachtungen von Pihlajamäki et al. (1994), 

Päivärinta et al. (1993) und Majola et al. (1991), die Polylactid-Implantaten eine gute 

Verträglichkeit im Knochen bescheinigen. Die gemachten Aussagen o.g. Arbeiten zur 

Biokompatibilität erfahren jedoch aufgrund eines vergleichsweise kurzen 
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Beobachtungszeitraumes von nur 24-48 Wochen eine deutliche Einschränkung. Die 

Entzündungsreaktion wird zwar durchweg als blande beschrieben, die aber 

möglicherweise entscheidende 4. Phase der Degradation (Kronenthal 1975) mit 

Massenverlust und Verflüssigung der Implantate zu oligomeren Polymerfragmenten 

wird nicht erreicht oder in unserer Untersuchung nach 104 Wochen gerade erst im 

Beginn erfasst. 

Demgegenüber beschreiben Weiler et al. (1998) in histologischen Untersuchungen 

beim Merinoschaf nach der Refixation einer osteochondralen Abscherfraktur am 

medialen Femurkondylus mit einem Implantat aus Polyglycolid intraossär dichte 

Granulozyten- und Rundzellinfiltrate. Im Zentrum nach 6 Monaten ausgebildeter 

Osteolysen sind bei allen Tieren kristalline Implantatreste nachweisbar. Die 

beschriebenen Osteolysen werten sie jedoch nicht als Komplikation, da sie in 

klinischen Verläufen in bis zu 60% der Fälle (Casteleyn et al. (1992)) und in deren 

Studie sogar in 100% der Fälle beobachtet werden und mit dem massenhaften Anfall 

an Abbauprodukten zusammenhängen. Vielmehr sprechen sie sich dafür aus, die 

Beobachtung derartiger entzündlich/osteolytischer Veränderungen im Tierversuch zu 

akzeptieren und in die indikatorischen Überlegungen für Polyglycolid-Implantate 

insbesondere am Kniegelenk einzubeziehen. Grundsätzlich seien die Osteolysen 

langsam rückbildungsfähig, ohne daß ihre komplette knöcherne Durchbauung 

innerhalb der ersten 2 Jahre nach dem Auftreten der Veränderungen zu erwarten 

wären.

Daß osteolytische Veränderungen bei Polyglycoliden überhaupt beobachtet werden, 

hängt nicht nur mit deren früher Degradation, sondern möglicherweise auch mit deren 

hydrophilen Eigenschaften zusammen. Demgegenüber reagieren Polylactide durch ihre 

Methyl-Gruppen eher hydrophob. Die Abbauprodukte der Polyglycolide üben aufgrund 

ihres hydrophilen Charakters einen erhöhen osmotischen Druck aus, der bei einem 

intraossären Implantat zur Knochenresorption und damit verbundenen Ausbildung von 

Osteolysen führt (Böstman et al. (1995)). 

Auch der anatomische Ort der Implantatapplikation bestimmt die Inzidenz der 
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entzündlichen Fremdkörperreaktion. So scheint die lokale „Clear-Kapazität“ des 

Knochengewebes durchaus sehr unterschiedlich zu sein, so daß selbst bei sehr 

langsam degradierenden amorphen Polylactid-Implantaten im Tierversuch vereinzelt 

osteolytische Veränderungen beobachtet werden konnten (Helling et al. (1994)). 

Die Beurteilung der Verträglichkeit biodegradabler Materialien im Knochen ist aber 

auch immer nur im Kontext mit dem umgebenden Weichgewebe möglich. So kann der 

Anfall aus dem Knochen austretender verflüssigter kristalliner Abbauprodukte von 

Polylactid auch noch nach 3-5 Jahren insbesondere im „ersatzschwachen Lager“ des 

Subkutangewebes sterile Entzündungsreaktionen mit einer Schwellung verursachen, 

wie sie im „ersatzstarken Lager“ des Muskels nicht auftreten (Patka et al. (1998)). 

8.1.5. Mechanische Eigenschaften der Implantate 

Neben dem herkömmlichen Herstellungsverfahren (Blockpolymerisation), bei dem aus 

Kalotten entsprechende Formkörper herausgefräst werden, existiert für Poly-L-lactid 

als alternative Produktionsmethode das Spritzgußverfahren. Dabei handelt es sich um 

eine anspruchsvolle Technologie, der aus ökonomischen Gründen und aufgrund 

einfacherer Formgebung vielfach der Vorzug gegeben wird (Eitenmüller et al. (1998)). 

Während blockpolymerisiertes (BP) und spritzgegossenes (IM) PLLA chemisch 

identisch sind, zeigen sie jedoch einen erheblich differierenden Festigkeitsverlust und 

eine unterschiedliche Abbaudynamik. IM-PLLA weist initial ein niedrigeres 

Molekulargewicht gegenüber BP-PLLA auf, besitzt aber nach Inkubation in einer Tris-

Puffer-Lösung bei einem pH von 7,4 und einer Temperatur von 37o C nach 4-6 

Wochen deutlich stabilere mechanische Eigenschaften. Untersuchungen von 

Eitenmüller et al. (1998) zeigen, daß nach 6 Wochen noch 90% der 

Ausgangsfestigkeit bei IM-PLLA Prüfkörpern bei einer Stabilitätsuntersuchung auf 

Biegefestigkeit vorhanden waren. Da bei verschiedenen Indikationen eine 

mechanische Stabilität der Implantate über 12 Wochen erwünscht ist, bevor ein 

langsamer, linearer Festigkeitsabbau des Materials zur graduellen Übernahme der 

mechanischen Last durch den verheilenden Knochen überleitet, besitzt IM-PLLA 

deutliche Vorzüge (Pistner et al. (1998)). 



91

Die mechanischen Eigenschaften resorbierbarer Implantate werden von einer Vielzahl 

von Faktoren beeinflusst. Neben den chemischen Materialeigenschaften 

(Molekulargewicht, Viskosität und Kristallinität), spielen der Verarbeitungsprozeß zur 

Herstellung des Osteosynthese-Implantates ebenso eine Rolle wie deren Sterilisation 

und das Implantat-Design selbst (Claes (1992), Eitenmüller et al. (1987a)). So kann 

ein Polylactid mit sehr hohem Ausgangsmolekulargewicht nach der für das 

Spritzgießen erforderlichen Erwärmung nur noch ein geringes Molekulargewicht und 

damit deutlich geringere Festigkeitswerte aufweisen. Wenngleich Tunc (1984) für ein 

Polylactid mit einem Molekulargewicht von 1,7 Millionen initial eine sehr hohe 

Biegefestigkeit von 175 N/mm2 angibt, kann diese demnach bei dem zur Anwendung 

fertiggestellten Implantat nach Durchlaufen aller Verarbeitungsprozesse deutlich 

niedriger ausfallen. Wärmebehandlung wie Warmpressen und Extrudieren verringern 

das Molekulargewicht und damit die mechanischen Eigenschaften. Andererseits kann 

durch ein solches Verfahren eine Ausrichtung der Moleküle in eine Vorzugsrichtung 

erreicht werden, was wiederum die mechanischen Eigenschaften gravierend 

verbessert. Ein biodegradables Fadenmaterial kann so eine sehr gute Zugfestigkeit in 

Längsrichtung aufweisen, bei einer von der Faserrichtung abweichenden Belastung 

bleiben die Materialeigenschaften aber unbeeinträchtigt (Claes et al. (1998)). 

Der Biegeversuch, in dem Prüfkörper sowohl Druck- als auch Zugkräften ausgesetzt 

sind, ist besonders zur Bestimmung der Biegefestigkeit und des Elastizitätsmoduls von 

Kunststoffen geeignet (Schwickerath (1977)). Leenslag et al. (1987) zeigten bei 

werkstoffkundlichen Untersuchungen, daß sowohl in Polymerisations- als auch in 

Spritzgußtechnik hergestellte Prüfkörper aus PLLA verglichen mit Stahlimplantaten 

(Biegefestigkeit ca. 1000 N/mm2, E-modul ca. 200000) geringe mechanische 

Eigenschaften aufweisen (Polymerisation: Biegefestigkeit 75 N/mm2, E-modul 5000; 

Spritzgußtechnik: Biegefestigkeit 83 N/mm2, E-modul 4000). Damit entsprechen die 

von ihnen ermittelten Materialkonstanten ungefähr denen unserer Implantate. Und 

dennoch war die Stabilität der Implantate unter einer Schrauben- und 

Plattenosteosynthese beim Schaf sowie beim Hund nach unilateraler Fraktur des 

Korpus mandibulae ausreichend, um eine zeitgerechte Knochenheilung zu 
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gewährleisten.

Um der vergleichsweise langen Degradationsdauer PLLA-Homopolymere Rechnung zu 

tragen, wurden schneller abbaufähige PLLA/PDLLA-Stereocopolymere entwickelt und 

auf ihr mechanisches Verhalten untersucht (Sedel et al. (1978), Christel et al. 

(1982,1984), Vert et al. (1984), Gerlach (1988a)). Als optimales Mischungsverhältnis 

für stressaufnehmende Osteosynthese-Platten unter Berücksichtigung der Parameter 

Degradationsdauer und mechanischer Festigkeit geben Vert et al. (1984) und Gerlach 

(1988a) einen Gehalt von 10% PDLLA an. Bereits ein Anteil von 16% PDLLA führt 

nach ihren Untersuchungen zu einer derartigen Beschleunigung der für die frühen 

Phasen der Biodegradation verantwortlichen Hydrolyse (Bos et al. (1991)), daß die 

Platten schon frühzeitig keine adäquate Festigkeit mehr aufweisen. Reine PDLLA-

Implantate sind bei sehr schneller Hydrolyse aufgrund unbrauchbarer 

Festigkeitsparameter nicht zur Fraktur-Stabilisierung geeignet und können allenfalls als 

Stützgitter für Spongiosa Verwendung finden (Merten (1998)). 

Die limitierten mechanischen Eigenschaften biodegradabler Polymere lassen sich durch 

„Selbstverstärkung“ (self-reinforcement) und funktionsorientierte Molekularausrichtung 

während des Herstellungsprozesses verbessern (Claes (1992)). Für Stäbe und 

Schrauben wurde dadurch eine Verbesserung der mechanischen Kenndaten bis zu 

500% und für Osteosynthese-Platten bis zu 200% erreicht (Suuronen (1992c)). 

Wenngleich in unserer Versuchsanordnung die mechanischen Eigenschaften der 

Implantate zur Beantwortung der formulierten Fragestellung ausreichend waren, kann 

das klinische Indikationsspektrum der resorbierbaren Implantate nur dann erweitert 

werden, wenn am Ende des Herstellungsprozesses ein deutlicher Zugewinn an 

mechanischer Festigkeit erreicht wird. Dies erfolgt durch Veränderung des 

Polymerisations-prozesses, bei dem die langen Moleküle zu Fasern gebündelt werden 

oder durch Modifikation der Matrix der Kompositmaterialien (van der Elst et al. 

(2000)). So weisen die „selbstverstärkten“ Implantate eine Mikrostrukturierung durch 

Fasern aus dem gleichen oder einem anderen Material auf. Verschiedene 

Herstellungstechniken zur Matrix-Faser-Verbindung sowie zur Stabilitätserhöhung 

durch Anordnung der Fasern wurden beschrieben (Törmälä (1991)). Durch eine 
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derartige Weiterentwicklung wäre dann grundsätzlich auch ein Wandel in der 

Verwendung biodegradabler Implantate von der reinen Adaptations-Osteosynthese hin 

zur Kompressions-Osteosynthese möglich.  

Törmälä (1992) konnte zeigen, daß sich die mechanischen Eigenschaften 2 mm dicker 

zylindrischer Stäbe aus PLLA durch Herstellung in „selbstverstärkter“ Technik deutlich 

verbessern lassen. Während die in herkömmlicher Spritzgußtechnik hergestellten 

Stäbe eine Biegefestigkeit von 119 N/mm2 und einen Elastizitätsmodul von 3000 

aufwiesen, besaßen „selbstverstärkte“ Prüfkörper eine Biegefestigkeit von 300 N/mm2

und einen E-modul von 10000. Suuronen et al. (1992c) berichten über gute 

mechanische Eigenschaften „selbstverstärkter“ Schrauben und Platten aus PLLA, die 

sich in vivo und in vitro bewährt haben. So ermittelten sie die initiale Biegefestigkeit 

der Schrauben (Aussendurchmesser 4,5 mm, Innendurchmesser 3,2 mm) bei 200 

N/mm2 und einen E-modul von 7000. Die getesteten Platten (Länge 50 mm, Dicke 2 

mm, Breite 12 mm) wiesen eine Biegefestigkeit von 130  10 N/mm2 auf. Nach 

Einbringen von 6 Löchern in die Platten für die Osteosynthese-Schrauben betrug die 

Biegefestigkeit noch 100  10 N/mm2.

Bei einer vergleichenden Untersuchung an tiefgefrorenen humanen 

Mittelfußpräparaten zur Überprüfung der stabilisierenden Kraft einer Osteotomie durch 

3,5 mm Stahlschrauben resp. Schrauben aus „selbstverstärktem“ Poly-L-lactid fanden 

sich in vitro keine Unterschiede (Lavery et al. (1994)). Ob sich dies jedoch auch in vivo 

bestätigt, bleibt abzuwarten. Die vergleichenden Untersuchungen zur Heilung einer 

Osteotomie des Unterkiefers beim Schaf unter Verwendung von Stahlschrauben bzw. 

Schrauben aus „selbstverstärktem“ Poly-L-lactid haben bei den biodegradablen 

Implantaten eine ungestörte knöcherne Heilung gezeigt (Suuronen et al. (1992b)). 

Nach 12 Wochen war die apparativ gemessene mechanische Stabilität der Osteotomie 

nach PLLA-Schrauben Fixation sogar höher als nach Metallschraubenfixierung, was mit 

einer geringeren Differenz des E-moduls erklärt wird. Zum Abschluß der Studie nach 

24 Wochen hatte sich die Stabilität wieder angeglichen.  

Grundsätzlich hat auch das Sterilisationsverfahren Einfluß auf die Festigkeit und das 
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Degradationsverhalten. Während Ethylenoxid die mechanischen Eigenschaften nur 

gering verändert, erfolgt der Festigkeitsabfall bei -sterilisierten PolypinsR (70% Poly-

L-lactid und 30% Poly-DL-Lactid) um ca. 30% schneller. Bei einer -Sterilisation mit 

Energien über 20 KGy wird über einen Rückgang des Molekulargewichtes berichtet, 

der zwar primär nicht zu einer Reduktion der Festigkeit führt, aber den 

Festigkeitsabfall unter Degradationsbedingungen beschleunigt (Claes et al. (1996)).

Eine Resterilisation mit Gammastrahlen oder eine Autoklavierung darf bei 

biodegradablen Implantaten nicht durchgeführt werden. 

Aufgrund ihrer visko-elastischen Eigenschaften weisen resorbierbare Materialien auch 

strukturelle Veränderungen im Sinne der Dehnung und Relaxation auf. Claes (1992) 

führte werkstoffkundliche Untersuchungen zur Kompressionskraft von Osteosynthese-

Schrauben aus PLLA, PDLLA, PGA und PDS durch. Dabei zeigte sich, daß es sofort 

nach dem Eindrehen der Schrauben in die Prüfanordnung zu einem signifikanten 

Verlust an Kompressionskraft mit bis zu 20% innerhalb von 20 Minuten kam. Bei 

Durchführung der Untersuchung in destilliertem Wasser betrug der Abfall sogar bis zu 

45%. Im Vergleich zu metallischen Schrauben wird die ohnehin geringe Zugkraft 

dadurch zusätzlich reduziert. Ihre klinische Verwendung zur Neutralisation 

auftretender größerer mechanischer Kräfte und als Zugschrauben ist dadurch 

unmöglich (Gay und Bucher (1985)). Aufgrund ihrer geringen Torsionsfestigkeit wird 

sogar für das Einbringen der Schrauben in den Knochen die Verwendung eines 

drehmomentbegrenzenden Schraubendrehers empfohlen (Curtis und Koller (1998)). 

Bei unseren Messungen findet sich ebenfalls für die Schrauben ein geringes mittleres 

Drehmoment von nur 45 Ncm. Der klinische Befund nach 6 Wochen in unserer Studie 

mit Bruch des Schraubenkopfes als der schwächsten Stelle der Schraube wird von 

Patka et al. (1998) bestätigt, die auf die Möglichkeit des Schraubenbruches bereits 

beim Einbringen derselben hinweisen. Nach unseren Erfahrungen stellt das 

vollständige Schneiden eines Schraubengewindes im Bohrloch vor dem Einbringen der 

Schraube eine wichtige Voraussetzung zur Vermeidung eines Schraubenbruches dar. 

Darüber hinaus bietet die Verwendung eines drehmomentbegrenzenden 

Schraubendrehers zusätzliche Sicherheit. 
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Die Option der intraoperativen Anpassung des Osteosynthese-Implantates an die 

anatomischen Verhältnisse, wie sie bei Platten aus rostfreiem Stahl und Titan gegeben 

ist, ist auch bei biodegradablen Materialien gegeben. Bei einer Platte aus amorphem 

Polylactid ist eine solche Verformung dann möglich, wenn sie im gesamten Querschnitt 

über die Glasübergangstemperatur von ca. 55° C erwärmt wird. Unter dieser 

Temperaturschwelle bleibt die Platte hart und steif (Curtis und Koller (1998)). 

Bei aller Kenntnis über die Veränderlichkeit der mechanischen Eigenschaften der 

biodegradablen Implantate ist es trotz Weiterentwicklung der Herstellungs- und 

Verarbeitungstechniken bis heute nicht gelungen, den Elastizitätsmodul der Implantate 

(ca. 3000-4000 N/mm2) dem des Knochens (20000 N/mm2) zufriedenstellend 

anzunähern (Amecke et al. (1992)). Während dieser bei Stahl mit ca. 200000 N/mm2

gegenüber dem des Knochens deutlich zu hoch ist und für die Knochenatrophie im 

Rahmen der „stress-protection" verantwortlich gemacht wird, sind deutlich niedrigere 

und weit unter denen des Knochens liegende Werte als Ausdruck unzureichender 

mechanischer Stabilität der Implantate zu werten. 

8.1.6. Knochenheilung der Wirbelkörperosteotomie 

Die Heilung des spongiösen Knochens in der Osteotomie verläuft zeitgerecht und 

ungestört. Nach 6 Wochen ist die Osteotomie vollständig mit Faserkochen, der für eine 

schnelle und raumgreifende Knochenneubildung im Rahmen der Kallusentwicklung 

typisch ist (Schenk und Willenegger (1977)), aufgefüllt. Im Randbereich setzt bereits 

die Umstrukturierung des Faserknochens hin zur trabekulären Knochenstruktur des 

Wirbelkörpers ein. Eine Nekrosezone mit vermehrter Bindegewebsbildung im Rahmen 

initial randständig einsetzender resorptiver zellulärer Vorgänge stellt sich nicht dar. 

Der Faserknochen verfügt über keinen dem umgebenden Lager entsprechenden 

Markraum. Bereits nach 12 Wochen ist die Umstrukturierung hin zum trabekulären 

Knochen des Wirbelkörpers nahezu abgeschlossen. Lediglich die Feinmodellierung der 

Trabekelstruktur und des Markraum ist noch unvollständig. Im weiteren Verlauf der 

Studie hat sich der den biomechanischen Gesetzmäßigkeiten unterliegende Knochen 
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vollständig regeneriert und seine normale Form und Struktur angenommen (Pauwels 

(1965), Wolff (1889,1892)). 

Die beschriebene Knochenheilung entspricht im zeitlichen Ablauf sowie in der 

morphologischen Entwicklung der Spaltheilung des spongiösen Knochens unter 

stabilen Bedingungen. Eine Beeinflussung der physiologischen Abläufe der 

Knochenheilung konnte erwartungsgemäß durch die späte Degradation der Polymere 

nicht beobachtet werden. Für die Knochenheilung ist die Dauer bis zur vollständigen 

Biodegradation von Poly-L-lactid, die bis zu mehreren Jahren beschrieben wird, nicht 

von praktischer Bedeutung (Bos et al. (1991)). 

8.1.7. Stellenwert der Radiologischen Untersuchungen 

Implantate aus biodegradablen Polymeren sind in konventionellen Röntgen-

Untersuchungen nicht darstellbar (Hofmann et al. (1995)) und erst der Zusatz 

verschiedener Additive macht sie röntgenopak (Claes (1989), Rehm et al. 

(1989,1994)). Dennoch haben Röntgenuntersuchungen über die Beurteilung der 

Frakturheilung nach einer Osteosynthese hinaus Bedeutung für die klinische 

Verlaufsbeobachtung. So werden bei schnell degradablen Polymeren ossäre 

Fremdkörperreaktionen beschrieben, die sich klinisch als Osteolysen manifestieren 

(Böstman (1991), Hoffmann et al. (1997), Weiler et al. (1996)) und radiologisch als 

Knochenresorption nachweisen lassen.  

Diesem Problem sind wir in unserer Studie nachgegangen und haben durch 

konventionelle Röntgen- und überlagerungsfreie CT-Untersuchungen den 

periimplantären Knochen untersucht. Im gesamten Verlauf waren die Implantate von 

einer feinen Sklerose umgeben ohne Hinweis auf osteolytische Veränderungen oder 

Osteonekrosen. Unsere Beobachtungen, keine osteolytischen Veränderungen 

radiologisch nachweisen zu können, bescheinigen den Implantaten nach der von 

Hoffmann et al. (1997) angegebenen Klassifikation gute Biokompatibilität. Das bis zum 

Abschluß der Studie, selbst in der durch höhere Dichteauflösung gegenüber der 

konventionellen Röntgentechnik gekennzeichneten CT, keinerlei Zeichen einer 
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knöchernen Substitution des Polymers im Rahmen der Degradation nachweisbar sind, 

bestätigt unsere histomorphologischen Ergebnisse mit langer Degradationsdauer. Die 

CT bestätigt die Befunde der konventionellen Röntgenuntersuchung und liefert keine 

zusätzlichen Informationen. Erst nach Ablauf von 4 Jahren konnten Böstman et al. 

(1995) in einer klinischen Studie an mit Poly-L-lactid-Schrauben stabilisierten 

Sprunggelenkfrakturen in der CT einen Abfall der relativen Dichtewerte (Hounsfield-

Einheiten) im Bereich der Schraube nachweisen. Die von ihnen ermittelte relative 

Dichte entsprach in den Schraubenkanal eingewachsenem Bindegewebe, was sich mit 

den histomorphologischen Ergebnissen von Pistner et al. (1998) am Femur des 

Meerschweinchens deckt. 

Unsere konventionellen radiologischen Untersuchungen dokumentieren in 

Übereinstimmung mit in der Literatur angegebenen klinischen und tierexperimentellen

Studien (Böstman et al. (1989), Buchholz et al. (1994), Eitenmüller et al. (1987), 

Päivärinta et al. (1993), Pihlajamäki et al. (1992), Rehm et al. (1994), Suuronen 

(1991,1992a), Tanaka et al. (2001)) eine zeitgerechte vollständige knöcherne 

Konsolidierung der Osteotomie. Eine radiologisch nachweisbare Beeinträchtigung der 

Knochenheilung im Bereich der Osteotomie ergab sich aufgrund der 

histomorphologisch nachgewiesenen späten Degradation der Implantate weit nach 

Abschluß der Knochenheilung nicht. Das anfangs primitive geflechtartige 

Knochengewebe unterliegt im Laufe von Monaten unter biomechanischer 

Gesetzmäßigkeit stehenden Umbauprozessen, so daß der Knochen schließlich wieder 

seine normale Form und Struktur annimmt (Pauwels (1965), Wolff (1889,1892)). Zum 

Ende des Beobachtungszeitraumes ist lediglich residual am Rand der Osteotomie ein 

zarter Sklerosesaum verblieben. 
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8.2. Klinische Studie 

8.2.1. Bedeutung der Refixation osteochondraler Fragmente 

Die natürliche Antwort des hyalinen Gelenkknorpels auf ein Trauma ist nach 

gegenwärtigem Kenntnisstand nicht sicher vorhersehbar (Buckwalter und Mow (1994), 

Löhnert et al. (1999), Makin (1982), Messner und Maletius (1996), Prakash und 

Learmonth (2002), Zarins und Parsons (1997)). Traumatische Knorpelschäden sind 

jedoch eine häufige Ursache generalisierter Arthrosen (Prakash und Learmonth 

(2002)). Aufgrund der geringen eigenen Regenerations- und Heilungsfähigkeit des 

hyalinen Knorpels, heilen gröbere und tiefe Defekte nur selten spontan und 

hinterlassen bleibende Schäden (Hochstein et al. (2001)). Die etablierten 

therapeutischen Möglichkeiten (Abrasionsarthroplastik, Pridiebohrung, 

Mikrofrakturierung) beim schweren Knorpelschaden sind begrenzt (Bobic (1999), 

Horas et al. (2000), Schmid und Schmid (1987)) und führen allenfalls zur Bildung von 

Faserknorpel. Aus biomechanischer Sicht stellt dieser aber keinesfalls einen 

gleichwertigen Ersatz dar, ist Faserknorpel doch dafür ausgelegt, Zugkräften zu 

widerstehen, während hyaliner Knorpel Druckkräften und verschiedenen zyklischen 

Langzeitbelastungen sowie Scherkräften Stand halten muß (Bobic (1999)).  

Ob die autologe Knochen-Knorpel-Transplantation als Methode hyalinen Gelenkknorpel 

zu ersetzen die in sie gesetzten hohen Erwartungen erfüllt, bleibt abzuwarten. 

Wenngleich sich dieses Verfahren bei mittelfristigen Ergebnissen als effektiv erweist, 

bleiben methodische Probleme zu lösen und die Ergebnisse von Langzeitstudien und 

biomechanischen Untersuchungen abzuwarten (Bobic (1999), Imhoff et al. (1999), 

Schöttle et al. (2001)). Als erfolgversprechende Therapie-Option mit vertretbarem 

Sicherheitsrisiko zur Behandlung von tiefen und ausgedehnten Knorpeldefekten stellt 

die autologe Chondrozyten-Transplantation (Erggelet et al. (2000)) möglicherweise 

das Verfahren der Zukunft dar.  

Oberstes Ziel bei der Therapie von Knorpeldefekten ist die Wiederherstellung der 
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Oberflächenform zur Verhinderung weiterer Degeneration benachbarter oder 

korrespondierender Knorpelflächen. Dies ist bei akut traumatisch entstandenen 

Läsionen dadurch zu erreichen, dass unter Erhalt des hochspezialisierten hyalinen 

Knorpels osteochondrale Fragmente erhalten und refixiert werden (Buckwalter und 

Mow (1994), Claes et al. (1986), Imhoff et al. (1999), Martinek et al. (1998), 

Steinmann et al. (1990)). Wenn aber stattdessen vor der chirurgischen Therapie 

zunächst eine prolongierte konservative Behandlung durchgeführt wird, ist mit 

schlechteren funktionellen und radiologischen Ergebnissen zu rechnen (Flick und 

Gould (1985)). Dies wird um so bedeutsamer, wenn die Läsion in der Belastungszone 

des Gelenkes lokalisiert ist. 

In der vorliegenden Untersuchung wurde die Indikation zur Refixation streng gestellt, 

so daß nur solide Knochen-Knorpel-Fragmente ab 7-8 mm Größe erhalten wurden. 

Kleinere, instabile und veraltete Fragmente wurden verworfen mit Beschränkung der 

therapeutischen Maßnahmen auf ein Debridement (Buckwalter und Mow (1994)). 

Besonders bei kleinen reinen Knorpelfragmenten ist die Wahrscheinlichkeit einer 

stabilen Einheilung im Defekt gering, da sie eine zu geringe Zelldichte und -aktivität 

aufweisen (Alparslan et al. (2001), Campbell (1969), Fuller und Ghadially (1972), 

Maletius und Lundberg (1994)).

Auf die Bedeutung der Refixation osteochondraler Fragmente an der Femurcondyle 

und medialen Patellafacette nach traumatischer Patellaluxation als der häufigsten 

Ursache im Kniegelenksbereich weisen Hammerle und Jacob (1980) hin. Sie hatten 

gute Ergebnisse nach Fixation größerer Fragmente mit AO-Minischrauben, Stahlstiften 

oder autologen kortikalen Spänen erzielt. Das auch am Talus die Fragmentrefixation 

bei osteochondraler Läsion bessere Ergebnisse liefert als die alleinige Curettage 

konnte Biebert (1989) an einem ebenfalls kleinen Kollektiv von 15 Patienten bei einem 

durchschnittlichen Follow-up von 11,3 Monaten (4-24 Monate) zeigen. 

8.2.2. Funktionelles Ergebnis und Biokompatibilität der Implantate 

Sowohl klinisch als auch in der Score-Beurteilung war bei allen Patienten unserer 
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Studie ein gutes Ergebnis mit Wiederherstellung von Funktion und Gebrauchsfähigkeit 

des operierten Gelenkes erreicht worden. Dennoch gaben 5 von 15 Patienten im 

Tegner-Aktivitätsscore postoperativ eine Reduktion um 1 Stufe gegenüber präoperativ 

an. Dies hat nach unserer Überzeugung seine Ursache in der Meidung insbesondere 

gelenkbelastender Sportarten aufgrund der Angst der Patienten vor einer 

Gelenküberlastung. Der berufliche Aktivitätslevel war bei allen Patienten postoperativ 

unverändert. 

Gute Ergebnisse bei ausreichender mechanischer Stabilität bescheinigen Claes et al. 

(1986) Osteosynthese-Stiften aus Polydioxanon (PDS) zur Fixation osteochondraler 

Fragmente im Tierversuch und Paus et al. (1992) zur Dissekatfixierung bei der 

Osteochondrosis dissecans. Auch bei der Verwendung von Stiften aus Polyglycolsäure 

zur Fixation chondraler, osteochondraler und kortikospongiöser Fragmente lassen sich 

gute funktionelle Ergebnisse erzielen. Der Behandlungsverlauf war jedoch in bis zu 

22,5% der Fälle durch abakterielle Wundheilungsstörungen und Sekretionen 

kompliziert (Böstman et al. (1992a), Steinmann et al. (1990)), was auf eine 

schlechtere Gewebeverträglichkeit dieser Substanz im klinischen Einsatz hinweist 

(Hoffmann et al. (1997)). Die Inzidenz entzündlich imponierender Sekretionen und 

Synovitiden ließ sich nach Verzicht auf einen Implantatfarbstoff auf 4,3% reduzieren, 

stand aber weiterhin mit der Anzahl verwendeter Implantate in direktem 

Zusammenhang (Tuompo et al. (2001)). Demgegenüber wurde bei der intraartikulären 

Anwendung von PLLA-Implantaten nur vereinzelt früh postoperativ von passageren 

Synovitiden berichtet, die unabhängig vom Ausmaß der Degradation aufgetretenen 

waren (Tegnander et al. (1994)). 

Barford und Svensen (1992) sowie Friden und Rydholm (1992) beschreiben bei 3 

Patienten nach Refixation osteochondraler Fragmente am Kniegelenk mit 

„selbstverstärkten“ Stiften aus Polyglycolsäure (BiofixR, Bioscience Ltd., Tampere, 

Finnland) 6 bis 12 Wochen postoperativ die Ausbildung einer schweren aseptischen 

Synovitis. Nach Synovektomie war in der Synovialishistologie doppelbrechender Debris 

mit dichten Rundzell- und Fremdkörperriesenzell-Infiltrationen nachweisbar. In einer 

Studie beim Schaf unter Verwendung der gleichen Implantate zur Fixation 
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osteochondraler Fragmente an der medialen Femurcondyle war die mechanische 

Stabilität der Stifte zwar gut, es kam aber ebenfalls zu erheblichen 

Entzündungsreaktionen (Weiler et al. (1996)). So fand sich bei 6 von 12 Kniegelenken 

eine fistelähnliche Verbindung zwischen Implantat und Gelenk sowie bei 3 Gelenken 

eine Synovitis, die in je einem Fall den gesamten Gelenkknorpel einbezog bzw. zu 

einer Destruktion der medialen Femurcondyle führte. Die Autoren leiten aus ihren 

Beobachtungen die Empfehlung ab, Implantate aus Polyglycolsäure besonders im 

vulnerablen Bereich des Kniegelenkes zurückhaltend einzusetzen. 

Nach der von Hoffmann et al. (1997) vorgeschlagenen Klassifikation der 

Biokompatibilität degradabler Implantate sind ossäre sowie extraartikuläre Weichteil- 

und intraartikuläre, synoviale Veränderungen nach jeweils vier Schweregraden zu 

differenzieren. Die von uns eingesetzten Implantate aus Polylactid sind bei 

Anwendung dieses standardisierten Klassifikationssystems gut gewebeverträglich. Die 

Ergebnisse stellen sich im Einzelnen wie nachfolgend dar: keine radiologisch 

nachweisbaren Osteolysen entsprechen Schweregrad O-0, keine oder subklinische 

extraartikuläre Fremdkörperreaktionen entsprechen Schweregrad EA-0 sowie der in 2 

Fällen klinisch nachweisbare gering bis mäßig ausgebildete Kniegelenkerguß ohne 

zusätzliche lokale oder systemische Entzündungszeichen entsprechen Schweregrad IA-

1. Ob der beschriebene Kniegelenkerguß jedoch überhaupt im Zusammenhang mit der 

Gewebeverträglichkeit der Implantate zu werten oder vielmehr Ausdruck einer 

persistierenden subklinischen Instabilität der Patellaführung ist, kann nicht 

differenziert werden. Nach Hoffmann et al. (1997) sind demnach Implantate aus 

langsam degradierbarem amorphen Polylactid besonders für die intraartikuläre 

Applikation geeignet. Unsere Ergebnisse im Tierversuch bescheinigen Implantaten aus 

Poly-L-lactid ebenfalls eine gute Gewebeverträglichkeit im Knochen sowie im 

Weichgewebe. Die mit der Biodegradation einhergehende Entzündungsreaktion stellt 

sich blande dar. Bei dem verzögerten Anfall an Degradationsprodukten können bis 

zum Ende des Beobachtungszeitraumes keine osteolytischen oder seromartigen 

Veränderungen beobachtet werden.

Böstman et al. (2000) sahen nach durch die Knorpeloberfläche des Femurs des 
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Kaninchens eingebrachten Implantaten aus Poly-L-lactid bis nach 48 Wochen weder 

im Knochen noch in der Synovia Entzündungsreaktionen. Allerdings beobachteten sie 

in unmittelbarer Nähe der Implantate degenerative Veränderungen des 

Gelenkknorpels zu einem Zeitpunkt, an dem noch keinerlei Veränderungen im Sinne 

der Biodegradation der Implantate eingesetzt hatten. Da in Abhängigkeit des 

Molekulargewichtes die vollständige Degradation bis zu sieben Jahren dauern kann 

und erst dann abschliessende Aussagen zum Ausmaß der Knorpeldegeneration 

möglich sind, favorisieren sie schneller degradierende Implantate aus PLLA/PDLLA-

Stereocopolymeren. Die Weiterentwicklung dieser Materialien müsste dann aber dem 

sehr frühen erheblichen Festigkeitsverlust Rechnung tragen (Merten (1996)). 

8.2.3. Bedeutung der Implantat-Stabilität für die klinische Anwendung 

Das Ziel jeglicher Knochenbruchbehandlung ist die Wiederherstellung von Form und 

Funktion der verletzten Extremität. Die Osteosynthese bietet gegenüber der 

konservativen Behandlung die Vorteile der exakten Reposition sowie durch 

Frühmobilisation die sog. Frakturkrankheit (Gelenkversteifung, Muskelatrophie, 

Knochenentkalkung, Knorpelatrophie) zu vermeiden (Moschinski (1984)). Ist eine 

funktionelle Nachbehandlung nicht möglich, kann das primär gute Operationsergebnis 

durch immobilisationsbedingte Schäden gefährdet werden (Müller et al. (1992)). Eine 

Osteosynthese sollte daher übungsstabil sein und auf eine externe Ruhigstellung 

verzichten können. 

Für die operative Refixation osteochondraler Fragmente stellen biodegradable 

Implantate eine vielversprechende Alternative zu Metallimplantaten dar (Weiler et al. 

(1996)). Ihnen kommt als Aufgabe zu, die Fixation der Fragmente im Sinne der 

Adaptation unter einer Bewegungstherapie, bei der nur Belastungen durch das 

Eigengewicht der Extremität entstehen, sicherzustellen. Die von uns verwendeten 

kommerziell erhältlichen Implantate haben diese Aufgabe erfüllt und bis zur Einheilung 

der Fragmente ausreichende Stabilität unter klinischen Bedingungen aufgewiesen. Bei 

der Betrachtung der werkstoffkundlichen Kenndaten der Implantate ist zu 

berücksichtigen, daß Angaben nach DIN in deutschsprachigen Arbeiten einen direkten 
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Vergleich mit ausländischer Literatur nicht zulassen. Ein Vergleich zwischen den 

mechanischen Eigenschaften der Implantate im Tierversuch und denen in der 

klinischen Studie ist daher nicht möglich. Neben anderen Maßeinheiten werden 

vielfach unterschiedliche Untersuchungsverfahren angewendet (Eitenmüller et al. 

(1987b)). Der Vergleich der vom Hersteller der verwendeten Implantate angegebenen 

Biegefestigkeit für 1,1 mm dicke Prüfkörper im Biegeversuch verdeutlicht aber, daß 

durch den Herstellungsprozess in „selbstverstärkter“ Technik ein erheblicher 

Stabilitätszugewinn von 238 N/mm2 gegenüber herkömmlichem amorphen PLLA mit 

134 N/mm2 erreicht werden kann (Bionx 2002). Diese verbesserte Herstellungstechnik 

scheint daher eine wesentliche Voraussetzung für den erfolgreichen Einsatz der 

Implantate zu sein. 

 Auch „selbstverstärkte“ Stifte aus Polyglycolsäure (BiofixR) haben diesen 

Anforderungen entsprochen und werden aufgrund überzeugender 

Vierjahresergebnisse aus biomechanischer Sicht zur Refixation osteochondraler 

Fragmente sowie Fixierung kortikospöngiöser Späne empfohlen (Evers et al. (1998)), 

wenngleich Fragen ihrer Biokompatibilität nach wie vor offen sind.

Gay und Bucher (1985) konnten zwar im Tierversuch osteochondrale Fragmente mit 

Schrauben aus Polydioxanon fixieren, die werkstoffkundlichen Untersuchungen der 

explantierten Schrauben zeigten jedoch eine unzureichende Härte der Implantate als 

Ausdruck geringer mechanischer Stabilität. Bei der Verwendung von Schrauben zur 

Refixation osteochondraler Fragmente ergibt sich im Übrigen operationstechnisch das 

Problem, den Schraubenkopf so im Knorpelniveau abschliessen zu lassen, daß er nicht 

durch das Überragen der Knorpeloberfläche mechanische Läsionen an der 

korrespondierenden Gelenkfläche verursacht. Zylindrische Stifte mit glatter Oberfläche 

ohne „Kopf“ hingegen (sog. Pins), bergen die Gefahr, daß die Fragmente auf den 

Stiften abgleiten und dislozieren können. In einer Untersuchung in vitro am 

Rinderfemur wiesen „selbstverstärkte“ Stifte aus Poly-L-Lactid gegenüber solchen aus 

Stahl (sog. Kirschnerdrähte) jedoch eine signifikant höhere Ausreißfestigkeit auf 

(Rubel et al. (2001)). Die Weiterentwicklung der Stifte hat schließlich zu einer 

Formgebung geführt, bei der das Implantat mit einem flachen „Kopf“ zur Gelenkseite 
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hin bessere Eigenschaften zur Neutralisation der auf das refixierte Fragment 

einwirkenden Kräfte verfügt (Claes et al. (1996)). Dem Design dieses Implantates, 

erweitert um den Zusatz kleiner Widerhaken im Schaftbereich, entspricht der von uns 

bei 12 von 17 Fragmenten solitär oder in Kombination mit gutem Erfolg verwendete 

smart-nailR.

8.2.4. Stellenwert bildgebender Verfahren in der Verlaufsbeobachtung 

Unsere guten funktionellen Ergebnisse werden durch die postoperativen Befunde in 

den konventionell radiologischen Untersuchungen und der Kernspintomographie 

bestätigt.

Biodegradable Implantate ohne Zusatz spezifischer Additive können durch 

konventionelle Röntgenuntersuchungen nicht direkt dargestellt werden (Claes (1989), 

Rehm et al. (1989)). So lassen sich Aussagen zur Integrität des Implantates nur durch 

den Nachweis von einwachsendem Knochen in den Bohrkanal machen, was dann der 

für die Biodegradation amorpher Polylactide angegebenen Rückbildungsphase 

entspricht (Pistner et al. (1998)). Auf die Stabilität des Implantates kann nur indirekt 

durch den radiologischen Nachweis des im postoperativen Verlauf unverändert 

einheilenden osteochondralen oder rein ossären Fragmentes und dessen 

Strahlentransparenz als Ausdruck der Vitalität geschlossen werden. Die 

Computertomographie hat als überlagerungsfreies Schnittbildverfahren gegenüber der 

konventionell radiologischen Untersuchung Vorteile. Sie ermöglicht bei der 

Biodegradation der Implantate aufgrund besserer Dichteauflösung den Nachweis von 

einwachsendem Bindegewebe in das Implantat (Böstman et al. (1995)) sowie die 

dreidimensionale Abbildung der knöcherner Fragmente hinsichtlich ihrer Vitalität und 

Einheilung. Als Nachteil ist der größere apparative Aufwand und die höhere 

Strahlenbelastung zu sehen, die wir in unserer klinischen Studie den Patienten nicht 

zumuten konnten. 

Unsere Ergebnisse in den konventionellen Röntgenaufnahmen nach durchschnittlich 

28 Wochen (10-90 Wochen) sind gut: keine Fragmentdislokation oder -nekrose und 
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anatomische Wiederherstellung des Alignements der kortikalen Grenzlamelle. Die 

Implantat-Bohrkanäle stellen sich als durch eine feine Sklerosierung scharf begrenzte 

Aufhellungslinie ohne osteolytische Veränderungen dar. Das sich in keinem Fall 

Hinweise auf in das Implantat einwachsenden Knochen finden, bestätigt die 

tierexperimentellen Angaben zu einer sehr langen Degradationsdauer der PLLA-

Implantate. Die Biokompatibilität des Materials erweist sich in Übereinstimmung mit 

den Tierversuchen als gut. Rein chondrale Fragmente stellen sich in der 

konventionellen Röntgenuntersuchung und in der CT allerdings nicht dar, so dass in 

diesen Fällen bei der Verlaufsbeobachtung auf die invasive diagnostische Arthroskopie 

oder das MRT zurückgegriffen werden muß. 

Die MRT ist eine etablierte Methode zur Beurteilung von Aufbau, Struktur und 

Beschaffenheit des Gelenkknorpels (Burkart und Imhoff (2000), Hayes et al. (1990), 

McCauley und Disler (1998), Uhl et al. (1998)). Mit hoher Meßgenauigkeit kann sie 

unterschiedliche Signalintensitäten erfassen und damit, im Gegensatz zur 

konventionellen Röntgendiagnostik, Gewebestrukturen und deren pathologische 

Veränderungen bei nur geringen Kontrastunterschieden darstellen. So ermöglicht sie 

bei der Osteochondrosis dissecans Aussagen über den knöchernen Dissekatkern, über 

die Kontinuität der Knorpeloberfläche und die knöcherne Reintegration des Dissekates 

(Lütten v et al. (1989)). Eine Strahlenbelastung des Patienten ist mit dieser Methode 

nicht verbunden. Ihre Aussagekraft wird aber durch, auf eine vorangegangene 

chirurgische Therapie am Gelenkknorpel oder der subchondralen Grenzlamelle 

(Mikrofrakturierung oder Pridiebohrung) zurückführbare Suszeptibilitätsartefakte, 

limitiert (Alparslan et al. (2001), Sanders et al. (2001)). Die gute Beurteilbarkeit des 

Oberflächenalignements einerseits und die Tatsache, dass trotz artefaktbedingter 

Einschränkung der Visualisierung in unserer Studie das refixierte Fragment nicht von 

der unverletzten Umgebung zu differenzieren und somit als vital und integriert zu 

werten ist, unterstreicht unsere guten Ergebnisse und den Stellenwert der MRT in der 

Verlaufskontrolle (Bachmann et al. (1999), Lütten et al. (1989)). Dass die kortikale 

Grenzlamelle in unserer Studie je 1x am Talus und an der Patella geringfügig irregulär 

begrenzt ist, ist auf die durchgeführte Mikrofrakturierung zurückzuführen. Im 



106

Gegensatz zu Lütten et al. (1989), die bereits nach 3 Monaten eine beginnende 

Auflösung verwendeter Pins aus Polydioxanon (PDS) nachweisen konnten, finden sich 

in unserer Studie bis nach 32 Monaten darauf keine Hinweise. Bei der Resorption der 

Implantate wäre zu erwarten, dass die als signalarme bandförmige Struktur 

imponierenden Implantate nach Substitution durch das sich „hell“ darstellende 

spongiöse Knochenmark nicht mehr zu differenzieren seien (Lütten et al. (1989)). Der 

fehlende Nachweis sowohl der Substitution des Implantatkanals durch spongiösen 

Knochen bzw. Bindegewebe einerseits und osteolytischer Veränderungen auch bei 

langem Follow-up andererseits unterstreichen die späte Resorption der verwendeten 

Implantate bei bis zu diesem Zeitpunkt guter Biokompatibilität (Hoffmann et al. 

(1997)).

8.2.7. Ausblick 

Bioabbaubare Polyester haben sich heute bereits einen festen Platz im 

pharmazeutischen und Medikalproduktebereich erobert. Bevor sie aber auch ein 

breites Indikationsspektrum im Bereich der Frakturversorgung werden abdecken 

können, müssen die folgenden fortbestehenden Probleme gelöst werden: 

Steuerung des Degradationsprozesses und der Resorption 

Kontrolle der mechanischen Eigenschaften 

Neutralisation des pH-Wert-Abfalles unter der Degradation 

Sicherer Ausschluß der Kanzerogenität. 

Dazu bedarf es weiterer werkstoffkundlicher Studien sowie In-Vitro-Untersuchungen 

zur Gewebeverträglichkeit (Stemberg und Wilke (2001)), die besonders auf die 

verschiedenen Co-Polymere fokusiert sein werden. Wenn es in der Zukunft gelingt, 

über bereits bestehende Verbesserungen der mechanischen Eigenschaften der 

Implantate hinaus (Törmälä (1991)), Modifikationen hin zu hoher Festigkeit 
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vorzunehmen, wird sich das Indikationsspektrum von der reinen Adaptations-

Osteosynthese hin zur Kompressions-Osteosynthese erweitern. Dabei scheinen 

grundsätzlich Implantate aus Polyglycolsäure aufgrund ihrer schnellen Degradation für 

kindliche Frakturen und Frakturen bzw. Osteotomien im spongiösen Knochen 

vorteilhaft, solche aus Polylactid bieten sich bei langsamer Degradation eher für den 

langen Röhrenknochen an (Nordström et al. (2001)). 

Eine besondere Bedeutung kommt In-Vivo-Langzeituntersuchungen zur Beantwortung 

der Frage zu, wann letztendlich, inwieweit und ob überhaupt hochkristalline 

Degradationsprodukte der Polymere abgebaut und bei intraossärer Applikation durch 

Knochen ersetzt werden. Erst nach Testung spezifischer biodegradabler 

Osteosynthese-Implantate über ihre Verträglichkeit im Weichgewebe hinaus auf ihre 

intraossäre und intraartikuläre Biokompatibilität im Tierversuch, wird ihr klinischer 

Einsatz langfristig erfolgreich sein (Weiler et al. (1996)).

Wenngleich auch Versuche an Kaninchen mit intramedullären Lastträgern zur 

Stabilisierung einer Femurosteotomie erfolgreich waren (Saikku-Bäckström et al. 

(2001)), besteht in den nächsten Jahren für die Stabilisierung langer Röhrenknochen 

beim Menschen mit entsprechend groß dimensionierten Implantaten aufgrund der 

hohen zur Degradation anfallenden Menge an Polymer bei vergleichsweise geringer 

mechanischer Stabilität weiterer Forschungsbedarf (Hofmann (1998), Törmälä und 

Rokkanen (2001)). Bereits im klinischen Alltag gebräuchliche spezifische Implantate 

sollten möglichst nur unter Studienkonditionen eingesetzt werden, um ihre 

Biokompatibilität anhand eines standardisierten Klassifikationssystems zu erfassen 

(Weiler et al. (2000)). 

Um die Gewebeverträglichkeit der abbaubaren Implantate zu erhöhen, sind weitere 

Entwicklungen durch Kombination mit anderen Biomaterialien zu erwarten. So läßt 

sich beispielsweise der als nachteilig erkannte Abfall des pH-Wertes unter der 

Degradation durch gleichzeitig aus dem Implantat freigesetztes Calciumcarbonat 

ausgleichen (Agrawal und Athanasiou (1997)).
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Bereits heute wird Polyglycolsäure und Polylactid eine zumindest passagere 

osteostimulatorische Potenz zugesprochen (Nordström et al. (2001)). Denkbar ist 

darüberhinaus eine Inkorporation von Wirkstoffen, deren kontinuierliche lokale 

Freisetzung unter einer spezifischen Fragestellung erwünscht ist (Prior et al. (2002)). 

So ergäben sich für antimikrobielle Substanzen Indikationen bei Frakturen mit 

schwerem Weichteilschaden oder Knocheninfektionen (Tiainen et al. (2002)). Durch 

die lokale Bereitstellung von den Knochenstoffwechsel stimulierenden Substanzen wie 

IGF-1 (insulin-like growth factor 1) oder BMP-2 (bone morphogenetic protein) ließe 

sich eine Verkürzung der Heilungszeit auch in der Behandlung von 

Extremitätenfrakturen und damit verbunden eine Reduktion der postoperativen Kosten 

erreichen (Illi und Feldmann (1998)). Versuche in vivo als auch in vitro mit der 

Beschichtung von Polylactid-Implantaten mit Wachstumsfaktoren sind in dieser 

Richtung bereits vielversprechend (Raschke et al. (2002), Schmidmaier et al. (2000), 

Tschakaloff et al. (2000)). Die osteoinduktive Potenz verschiedener Proteinkomplexe 

könnte zudem bei der verzögerten Frakturheilung besonders im „ersatzschwachen 

Lager“ eine Optimierung der Einheilung von Knochentransplantaten bewirken (Merten 

(1996)).

Derzeit nachteilig ist der Tatbestand, daß biodegradable Osteosynthesematerialien 

nicht röntgenopak und auf konventionellen Röntgenaufnahmen nicht darstellbar sind. 

Daher sind erste erfolgversprechende Ergebnisse zum Nachweis der Implantate und 

des Monitorings des Degradationsprozesses mittels Ultraschall von großer Bedeutung 

(Heidemann und Gerlach (2002)). Wenn es durch Modifikation der 

Materialzusammensetzung gelingt die Visualisierung der Implantate weiter zu 

verbessern, würde dies eine Reduktion der iatrogenen Strahlenbelastung durch 

Röntgenverlaufkontrollen im Rahmen der Frakturbehandlung ermöglichen. 

Nach langjährigen guten Erfahrungen mit biodegradablen Implantaten auf dem Gebiet 

der Maxillofacialen Chirurgie zeichnet sich deren Verwendung für das neue Millenium 

als „state of the art“ ab (Suuronen et al. (1999)). Die Entwicklung geht dabei weiter zu 

neuen Polymeren sowie zu Compositen aus Polymeren und Keramiken (Suuronen et 

al. (1999)).
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In der Wirbelsäulenchirurgie vollzieht sich ebenfalls eine Erweiterung des 

Indikationsspektrums für biodegradable Implantate. Intervertebrale Stützgitter 

(„Cages“) aus Poly-L/DL-lactid waren im Vergleich zu metallischen „Cages“ analog in 

der Lage, in-vitro an Wirbelsäulenpräparaten die lumbale Beweglichkeit zu limitieren. 

Weitere In-Vivo-Studien zur Evaluation der Ergebnisse erscheinen sinnvoll 

(Khodadadyan-Klostermann et al. (2001)).

Die eingangs in dieser Arbeit formulierten Überlegungen zur Fixation knöcherner 

Elemente im Bereich der Wirbelsäule haben bereits vereinzelt Einzug in die klinische 

Praxis gefunden. So berichten Stendel et al. (2001) von einem erfolgreichen Einsatz 

von 4-Loch-Osteosynthese-Platten aus Poly-L/DL-lactid zur Fixation kortikospongiöser 

Knochentransplantate an der Wirbelsäule sowie der stabilen Refixation zuvor 

abgelöster Wirbelbogenanteile. 
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9. Zusammenfassende Schlußbetrachtung 

Biodegradable Polymere finden immer dann großes Interesse im Bereich medizinischer 

und galenischer Anwendungen, wenn das Material nur zeitweise im Körper verbleiben 

soll. Zahlreiche klinische und experimentelle Arbeiten verfolgen seit Jahren das Ziel, 

bei Osteosynthesen und anderen wiederherstellenden operativen Eingriffen polymere 

Implantate zu verwenden. Die Auswertung der vorhandenen Literatur zeigt auf, daß 

Fragen der mechanischen Stabilität, des Prozesses der Degradation sowie der 

Biokompatibilität der Materialien insbesondere bei großem Implantatvolumen weiterhin 

ungelöst sind.  

Im tierexperimentellen Teil der vorliegende Arbeit wird die biologische Antwort auf 

eine degradable Platten- und Schrauben-Osteosynthese aus Poly-L-lactid (PLLA) 

dargestellt. Dazu wurden nach einer stabilen Wirbelkörperosteotomie beim Göttinger 

Miniaturschwein in einem Beobachtungszeitraum von bis zu 2 Jahren die 

histomorphologischen Veränderungen im Weichteil- und Knochengewebe auf die 

Osteosynthese-Implantate lichtmikroskopisch analysiert. Ergänzende Untersuchungen 

in konventioneller Röntgentechnik und mit der Computertomographie dienten der 

Beurteilung der intraossären Biokompatibilität und der Degradationsdynamik der 

Osteosynthese-Schrauben sowie der Dokumentation der knöchernen Heilung der 

Osteotomie.  

Die mechanischen Eigenschaften der spritzgegossenen Implantate aus Poly-L-lactid 

wurden in einem Vorversuch bestimmt. Sie erwiesen sich als gering und ließen keine 

Verwendung für eine belastete Osteosynthese beim Miniaturschwein zu. Daher und 

aufgrund des Bezugs der vorliegenden Arbeit mit Bedarf einer vergleichsweise 

großvolumigen Osteosynthese im klinischen Alltag beim Menschen, wurde als 

Versuchsmodell die Wirbelsäule des Versuchstiers gewählt. Diese Lokalisation 

ermöglichte es, groß dimensionierte Implantate auf ihre Biokompatibilität und ihren 
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Einfluß auf die Knochenheilung nach einer Osteotomie zu untersuchen, ohne das 

Versuchstier durch instabilitätsbedingte Risiken zu gefährden. Das Implantat 

überbrückte dabei zwei Bewegungssegmente der Lendenwirbelsäule mit intakten 

Bandscheiben, wodurch die Platte im Sinne einer elastischen Osteosynthese 

beansprucht wurde. Die geringe mechanische Stabilität der Schrauben führte dazu, 

daß bereits nach 6 Wochen die Schrauben, die der Fixation der von LWK-2 auf LWK-4 

überbrückenden Osteosynthese-Platte dienten, unterhalb des Schraubenkopfes 

gebrochen waren, allerdings ohne daß die Platte disloziert war. Insofern sollte das 

Schraubendesign in Zukunft noch optimiert werden. 

Im Weichteilgewebe sind die Implantate von einer soliden Bindegewebskapsel 

umgeben und weisen nach 12 Wochen eine milchglasartige Trübung als Ausdruck der 

Hydratation auf. Nach 26 Wochen schreitet die Degradation mit der Bildung 

oberflächlicher Fissuren fort und führt schließlich nach 104 Wochen zu einer 

Erweichung und Verflüssigung bei noch weitgehend erhaltenem Implantatvolumen. 

Das histologische Bild der Kapsel in der Einheilungsphase ist geprägt von kollagenem 

Bindegewebe mit einzelnen lympho-histiozytären Zellen. Erst nach 52 Wochen wird die 

Auflösungsphase erreicht, die in der dem Implantat zugewandten Seite der Kapsel ein 

zellreiches entzündlich infiltratives Granulationsgewebe mit vereinzelten 

Implantatpartikeln aufweist. Zum Ende des Beobachtungszeitraumes von 104 Wochen 

haben sich Fremdkörpergranulome ausgebildet, die mehrkernige 

Fremdkörperriesenzellen mit inkorporierten PLLA-Mikro-Partikeln enthalten. Die 

Abschlussphase mit vollständiger Phagozytose verbliebener kleinster 

Polymerfragmente und intrazellulärer Absorption als Di- bzw. Monomere wird nicht 

erreicht. Ein Serom entwickelt sich bei insgesamt blander Entzündungsreaktion nicht. 

Intraossär werden die Implantate zirkulär von einer sehr zarten Bindegewebskapsel 

umgeben, an die sich ein vitales feintrabekulär strukturiertes Knochenregenerat 

anschließt. Nach 26 Wochen finden sich auf der Schraubenoberfläche erstmalig 

Degradationszeichen, die nach 52 Wochen „mottenfraßartig“ imponieren. In das nach 

78 Wochen schollenartig fragmentierende Implantat wächst zunehmend Bindegewebe 

ein, das von histiozytären Zellen durchsetzt ist. Auch in dieser Phase reicht vitales 
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osteonales Regenerationsgewebe unmittelbar an die unverändert zarte 

Bindegewebskapsel heran, ohne daß sich ossäre Resorptionszonen darstellen. Die 

Abschlußphase der Biodegradation mit vollständiger Resorption und Substitution des 

Implantatmaterials durch Bindegewebe oder Knochen wird nicht erreicht. In Analogie 

zu Angaben aus der Literatur weisen die amorphen PLLA-Implantate bis zum Abschluß 

des Beobachtungszeitraumes von 2 Jahren eine gute Gewebeverträglichkeit auf. Auch 

ein großes Materialvolumen induziert keine verstärkte Sekretion im Weichteilgewebe 

oder örtliche Knochenauflösung. 

In den radiologischen Untersuchungen bestätigt sich die späte Degradation ohne 

Nachweis einwachsenden Knochens in die Implantate bei guter Gewebeverträglichkeit. 

Der histologische Nachweis der ungestörten Knochenheilung der Osteotomie des 

spongiösen Knochens des Wirbelkörpers korreliert mit dem radiologischen Befund. 

Dabei erfolgt der osteonale Umbau im Wirbelkörper nach unter biomechanischen 

Gesetzmäßigkeiten stehenden Prozessen, die zur weitgehenden Wiederherstellung der 

Wirbelkörperstruktur führen. Eine Beeinträchtigung der Knochenheilung im Bereich der 

Osteotomie ergab sich aufgrund der späten Degradation der Implantate weit nach 

Abschluß der Knochenheilung nicht.  

Im zweiten Teil der Arbeit stellen wir den Bezug zwischen den im Tierversuch 

ermittelten Daten zu Degradationsverhalten und Resorptionsdauer des Polymers sowie 

Biokompatibilität und der klinischen Anwendung biodegradabler PLLA-Implantate im 

Gelenkbereich beim Menschen dar.  

Mit „selbstverstärkten“ Stiften, Nägeln und Schrauben aus PLLA sind bei 15 Patienten 

an 16 Gelenken 17 traumatisch entstandene osteochondrale Fragmente an Knie- und 

Sprunggelenk refixiert worden. Bei einem Follow-up von durchschnittlich 14,3 Monaten 

(4-34 Monate) haben wir die Patienten klinisch nachuntersucht und einer 

Scorebeurteilung unterzogen. Ausserdem wurden die postoperativen konventionellen 

Röntgenaufnahmen nach durchschnittlich 28 Wochen (10-90 Wochen) ausgewertet. 
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Mit der MRT konnten nach durchschnittlich 12,5 Monaten (4-32 Monate) 13 Gelenke 

nachuntersucht werden. Im McDermott-Score [Anhang 2] entsprachen 89 Punkte 

(74-100) einem erfolgreichen operativen Eingriff, im DGKKT-Score [Anhang 3] war das 

Ergebnis mit 78,8 Punkte (63-98) gut und im Tegner Aktivitätsscore [Anhang 1] 

erreichten die Patienten einen mittleren Aktivitäts-Level von 4,6 (3-7).

In den konventionellen Röntgenaufnahmen zeigten sich ausschließlich regelrechte 

Befunde mit orthotoper Einheilung vitaler Fragmente bei guter Wiederherstellung des 

Alignements der kortikalen Grenzlamelle ohne osteolytische oder degenerative 

Gelenkveränderungen. Die MRT bestätigte diese Befunde, war aber im 

Zusammenhang mit der vorgenommenen Mikrofrakturierung und verstärkt bei additiv 

durchgeführten Osteosynthesen durch Suszeptibilitätsartefakte gestört. Die 

Beurteilung des Alignements der Knorpeloberfläche wies auf die Einheilung vitaler 

Fragmente ohne relevante Dislokation hin. Der Nachweis eines Kniegelenkergusses bei 

4 Patienten war 1x auf einen Innenmeniskusschaden und 2x auf eine instabile 

Patellaführung bei Patelladysplasie zurückzuführen. Weder konventionell radiologisch 

noch in der MRT ließ sich der intraossäre Abbau der Implantate mit Ersatz durch 

Knochen zeigen. 

Die mechanischen Eigenschaften der zur Refixation der Fragmente verwendeten 

„selbstverstärkten Implantate“ haben sich für eine funktionelle Nachbehandlung als 

ausreichend großl erwiesen. Die guten kurz bis mittelfristigen funktionellen, 

radiologischen und kernspintomographischen Ergebnisse bestätigen die Richtigkeit des 

Konzepts der Refixation traumatischer osteochondraler Fragmente an Knie- und 

Sprunggelenk mit biodegradablen Implantaten und frühfunktioneller postoperativer 

Nachbehandlung. 

Die Beobachtung guter Biokompatibilität von Implantaten aus Poly-L-lactid in einem 

„ersatzstarken“ Lager an der Wirbelsäule im Tierversuch läßt sich auf den Menschen 

auch im Gelenkbereich übertragen. Die für die Gewebeverträglichkeit maßgebliche 

„Clear-Kapazität“ ist für die verzögert anfallenden Degradationsprodukte des PLLA 

sowohl im spongiösen Knochen des Wirbelkörpers und dessen Weichteillager als auch 
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im subchondralen Gelenkbereich ausreichend groß. Da die Degradationsdauer der 

Implantate lang ist und weder im Tierversuch noch in der klinischen Anwendung die 

Abschlussphase des Implantatabbaues erreicht wird, ist eine abschliessende 

Beurteilung der Gewebeverträglichkeit jedoch nicht möglich.

Aufgrund des beobachteten sehr langsamen Abbaus von Poly-L-lactid erscheint dieses 

Polymer gerade für langsam oder verzögert heilende Frakturen geeignet. Für schnell 

heilende Frakturen im spongiösen Knochen oder im Gelenk bietet sich die Verwendung 

von Stereoisomeren des Polylactids an. Somit sollten Implantate zur Fixation von 

Knochenspänen bei der Stabilisierung der vorderen Säule bei Wirbelkörperfrakturen im 

Rahmen der Sponylodese aus verschiedenen Stereoisomeren des Polylactids bestehen. 

Je nach Zusammensetzung ließe sich die Degradationsgeschwindigkeit der zu 

erwartenden Dauer der Knochenheilung anpassen, ohne bezüglich der mechanischen 

Stabilität und Biokompatibilität der Implantate Einschränkungen in Kauf zu nehmen. 
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11. Anhang 

1. Aktivitätsscore nach Tegner und Lysholm 

Spez. Anwendung:  Kniebandinstabilität 

Allg.Anwendung:  möglich 

Bereich:   klinischer Score 

Häufigkeit:   häufig 

Literatur:   Tegner Y, Lysholm J (1985) Rating systems in the eva- 

    luation of knee ligament injuries. Clin Orthop 198:43-49 

0 Erwerbsunfähig oder berentet wegen der Unfall-Folgen  

1 Beruf: sitzende Tätigkeit 

Gehen auf ebenem Untergrund 

2 Beruf: leichte Arbeit 

 Gehen auf ebenem Untergrund, aber nicht im Wald möglich 

3 Beruf: leichte Arbeit (Krankenpflege) 

 Freizeit- bzw. Wettkampf-Sport: Schwimmen 

Gehen im Wald möglich 

4 Beruf: moderat schwere Arbeit (Kraftfahrer, schwerere Hausarbeit) 

Freizeit-Sport: Radfahren, Ski-Langlauf, Joggen auf ebenem Untergrund 

>2x/Woche

5 Beruf: schwere Arbeit (Bauarbeiter, Waldarbeiter) 

 Wettkampf-Sport: Radfahren, Ski-Langlauf 

 Freizeit-Sport: Joggen auf unebenem Untergrund >2x/Woche 

6 Freizeit-Sport: Tennis, Badminton, Handball, Basketball, Ski-Abfahrtslauf,  

 Jogging >5x/Woche 

7 Wettkampf-Sport: Tennis, Leichtathletik-Laufen, Motorcross, Speedway, 

 Handball, Basketball 

 Freizeit-Sport: Fußball, Eishockey, Squash, Leichtathletik-Weitsprung, 

 Orientierungslauf  

8 Wettkampf-Sport: Squash, Badminton, Leichtathletik-Weitsprung etc., Ski-

 Abfahrtslauf 

9 Wettkampf-Sport: Fußball, "untere Ligen" Eishockey, Ringen, Turnen 

10 Wettkampf-Sport: Fußball - Bundesliga, Nationalmannschaft 

Anmerkung: 11 Abstufungen, Aktivitätslevel 10 – 0, kein Score im engeren Sinne
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2.  Score nach McDermott et al 

Spez. Anwendung:  Knochen-Knorpel-Transplantation 
Allg. Anwendung: möglich 
Bereich:  Klinischer Score 
Subj. / obj.:  60% / 40 % 
Literatur:  McDermott AGP, Langer F, Pritzker KPH, Gross AE (1985) 
   Fresh small-fragment osteochondral allografts. Long-term 
   Follow-up study on first 100 cases- Clin Orthop 197: 96-102 

Schmerz: Kein      35 
  Mild      28 
  Gering (selten Analgetika)   21   
  Stark (regelmäßig Analgetika)   14 
  Ruheschmerz      0 

Instabilität: Keine      10 
  Gelegentlich       7 
  Gering mit Aktivitätseinschränkung   4 
  Stark, mit Orthese     0 

Hilfsmittel: Keine       5 
  Gehstock      3 
  Gehstütze, 2 Gehstöcke     1 
  Gehwagen      0 

Gehstrecke: 1,5 Km und mehr    10 
  100 bis 500 m       6 
  100 m        3 
  Innerhalb der Wohnung             1 
  Bettlägerig       0 

Extension: Keine Einschränkung    10 
  -5°        7 
  -5° bis –10°       4 
  -10 bis –20°       2 
  > -20°        0 

Flexion: > 120°      20 
  90 bis 120°     15 
  45 bis 90°       8 
  < 45°        0 

Schwellung: Keine      10 
  Gering        5 
  Stark        0 

____________________________________________________________
Ergebnis:
75 Punkte und mehr: erfolgreich, < 75 Punkte: nicht erfolgreich 
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3. DGKKT-Score 
 (Nachuntersuchungs-Score der Deutschen Gesellschaft zur Knorpel-
 Knochentransplantation),  subj. / obj. = 65% / 35%

 Löhnert J, Ruhnau K, Gossen A, Bernsmann K, Wiese M (1999) Autologe 
 Chondrozytentransplantation (ACT) im Kniegelenk. Arthroskopie 12: 34-42 

Schmerz   Keine Schmerzen        20 
   Zeitweise bei schwerer Arbeit       16 
   Zeitweise bei Freizeitsport       12 
   Häufig bei Sport, zeitweise bei Gehen und Stehen      8 
   kein Ruheschmerz          4 
   Ständig Schmerzen, Ruheschmerz, Nachtschmerz      0 
Allgemeine  Keine Einschränkungen, Leistungssport möglich     20  
Aktivitäten  Schwere Arbeit mit geringen Einschränkungen möglich    16 
   Schwere Arbeit nicht möglich, Sport möglich     12 
   Sport nicht möglich, zeitweise Probleme beim Gehen      8 
   Gehen und Alltagsaktivitäten bereiten zeitweise Probleme      4 
   Dauernde und anhaltende Einschränkungen       0 
Gehstrecke  Unbegrenzt        20 
   Leicht eingeschränkt       16 
   Mäßig eingeschränkt, 1 km auf ebenem Grund möglich 12
   Deutlich eingeschränkt, 200 m möglich        8 
   Stark eingeschränkt, Gehstrecke weniger als 200 m       4 
   Gehen nur in der Wohnung         0 
Treppensteigen  Uneingeschränkt        10 
   Schmerzen beim Treppensteigen mit Lasten      8 
   Zeitweise Schmerzen beim Treppensteigen, mehr als 15 Stufen möglich   6 
   Häufig Schmerzen, 1-5 Stufen möglich        4 
   Starke Schmerzen, 1-5 Stufen möglich, Gehen am Geländer      2 
   Treppensteigen nicht möglich         0 
Schwellung  Keine Schwellung        10 
   Gelegentliche Schwellung / Reizerguss bei schwerer Arbeit      8 
   Gelegentliche Schwellung / Reizerguss bei Freizeitsport     6 
   Schwellung / Reizerguss schränkt Aktivitäten wie Sport und Arbeit deutlich ein     4 
   Schwellung / Reizerguss schon bei normalen Gehen, in Ruhe rückläufig     2 
   Ständige Schwellung auch in Ruhe, häufige Punktionen bei Gelenkerguss   0 
Laufen   Uneingeschränkt          5 
   Rennen mit halber Geschwindigkeit möglich      4 
   Mäßige Einschränkungen, etwa 1 km Joggen möglich     3 
   Deutlich eingeschränkt, etwa 5oo m Joggen möglich     2 
   Kein Joggen möglich, Gehen möglich         1 
   Gehen eindeutig eingeschränkt       0 
Bewegungsausmaß  Frei beweglich           5 
   Endgradig eingeschränkte Beugung, Streckung frei         3 
   Beugung bis 90° frei, Streckung maximal 5° eingeschränkt       1 
   Beugung kleiner 90°, Streckdefizit größer 5°      0 
Stabilität   Keine Instabilität          5 
   Selten Instabilität bei extremen Belastungen, Sport möglich      4 
   Gelegentliche Instabilität beim Sport         3 
   Instabilität begrenzt Sport          2 
   Instabilität beim Gehen          1 
   Ständig vorhandene Instabilität       0 
Muskelkraft  Seitengleich Kraft gegen Widerstand        5 
   Grobe Kraft intakt, im Seitenvergleich schwächer       4 
   Grobe Kraft abgeschwächt, Atrophie messbar       3 
   Knie aktiv gegen Widerstand nicht streckbar      2 
   Knie aktiv gegen Schwerkraft nicht streckbar        0 
           max:     100 
Bewertungsskala:
100-91= Sehr gut; 90-81= Gut; 80-61= Zufriedenstellend; < 60= Schlecht 
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